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ВВЕДЕНИЕ 

 

Актуальность исследования 

Сахарный диабет – эндокринное заболевание, для которого характерно повышенное 

содержание глюкозы в организме. По данным всемирной организации здравоохранения в 2012 - 

2013 годах диабет стал причиной приблизительно пяти миллионов смертей, что сделало его 

восьмой по значимости причиной смерти во всем мире. К 2030 году прогнозируется увеличение 

количества смертей примерно на 50% и перемещение сахарного диабета на седьмое место [1, 2]. 

Основные осложнения при заболевании сахарным диабетом связаны с гликированием белков - 

результатом взаимодействия молекул глюкозы с белками. Так как белки составляют 

значительную часть многих биотканей, то их гликирование приводит к изменению структуры 

тканей, ограничению их функционирования [3-7], метаболическому дисбалансу и, в конечном 

итоге к нарушению работы органов [8]. В силу того, что структура биотканей определяет во 

многом их оптические свойства, становится возможным осуществление мониторинга этих 

изменений структуры ткани оптическими методами. 

С целью определения степени гликированности белков ранее были выполнены 

исследования флуоресцентных свойств гликированного гемоглобина и различных биотканей [4, 

6, 9-13]. Исследовались модифицированные в результате гликирования стенки сосудов [14], 

преломляющие свойства эритроцитов здоровых и больных диабетом пациентов [5], оптические 

свойства кожи больных страдающих диабетом [15]. Многочисленные работы посвящены 

исследованию содержания свободной глюкозы в крови, внутритканевой жидкости (ВТЖ), и 

других жидкостях тела [16-19, 21-25], разработкам методов мониторинга диабета, основанных 

на различии оптических свойств здоровых и диабетических биотканей [3-8, 16, 26]. 

Анализ литературы показывает, что изучение гликированных биологических тканей 

является востребованным и перспективным научным направлением. Поскольку проницаемость 

биоткани для химических агентов определяется структурой ткани, которая может изменяться в 

результате протекания патологических процессов, таких как гликирование, то характер и 

скорость диффузии агента в биотканях будет отражать изменение их структуры, что может быть 

использовано в качестве биомаркера степени гликированности биоткани. 

Метод «оптического просветления» биологических тканей [16, 26], в котором снижение 

рассеяния света во времени определяется скоростью диффузии химических агентов, так 

называемых оптических просветляющих агентов (ОПА), в тканях, может быть использован для 

количественного определения этой скорости. Хорошо известно, что биоткани обладают 

достаточно сильным светорассеянием в видимом и ближнем ИК-диапазоне вследствие 

неоднородностей показателя преломления на границах клеточных органелл, липидных капель, 
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мембран и белковых волокнистых структур, составляющих ткани, что и определяет 

относительно неглубокое проникновение света в ткань с перераспределением падающих пучков 

света по всем направлениям. Введение в биоткань биосовместимых иммерсионных жидкостей и 

частичное замещение ими ВТЖ приводит к выравниванию показателей преломления 

компонентов ткани, и, следовательно, к снижению рассеяния биоткани, что является одним из 

основных механизмов оптического просветления дисперсных сред, включая биоткани. 

К сожалению, в настоящее время в литературе недостаточно данных о процессах 

диффузии иммерсионных жидкостей в диабетических тканях. Помимо этого, недостаточно 

исследована и диффузия некоторых иммерсионных жидкостей в коже и миокарде, что само по 

себе представляет интерес для развития методов оптической томографии, микроскопии 

высокого разрешения и оптимизации методов целевого воздействия на тканевые структуры, 

включая злокачественные новообразования. Решение вышеобозначенных проблем и вопросов 

актуально, что и определило цель настоящей диссертационной работы. 

 

Целью диссертационной работы является экспериментальное исследование диффузии 

химических агентов в здоровых и диабетических биотканях с помощью оптических методов 

мониторинга. 

 

Для достижения поставленной цели решались следующие задачи: 

1. Исследование кинетики оптического просветления диабетических и недиабетических 

биологических тканей in vitro и ex vivo под действием различных биосовместимых 

гиперосмотических иммерсионных агентов. 

2.  Исследование геометрических изменений образцов биологических тканей при оптическом 

просветлении in vitro. 

3. Определение коэффициентов диффузии гиперосмотических иммерсионных агентов в 

диабетических и недиабетических биологических тканях, таких как кожа и сердечная 

мышечная ткань, из измерений кинетики их оптического просветления. 

4. Сравнительный анализ оптических и диффузионных свойств диабетических и 

недиабетических биологических тканей ex vivo. 

5. Исследование оптического просветления кожи in vivo под действием различных 

биосовместимых гиперосмотических иммерсионных агентов. Определение коэффициентов 

диффузии иммерсионных агентов в коже in vivo. 
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Объекты исследования 

Исследования с участием лабораторных животных проходили с соблюдением 

необходимых нормативных актов (Хельсинкской декларации 2000 г. о гуманном отношении к 

животным и «Правилами проведения работ с использованием экспериментальных животных» 

(Приказ Минздрава СССР № 755 от 12.08.1977)). Получена рекомендация комитета по этике 

ГБОУ ВПО «Саратовский Государственный медицинский университет им. В.И. Разумовского» 

Министерства здравоохранения РФ по протоколу №6 от 1.03.2016 года. 

Исследования с участием добровольцев проводились с их согласия на основании 

Федерального закона Российской Федерации и Хельсинской деклорации о надлежащей 

клинической практике. Получена рекомендация комитета по этике ФГБОУ ВО «Саратовский 

Государственный медицинский университет им. В.И. Разумовского» Министерства 

здравоохранения РФ по протоколу №1 от 13.09.2016 года. 

 

Научная новизна работы 

1. Исследована кинетика изменения оптического коллимированного пропускания, веса, 

толщины и площади образцов сердечной мышечной ткани свиньи ex vivo во время их 

оптического просветления растворами глюкозы и глицерина. 

2. Впервые измерены коэффициенты диффузии глюкозы и глицерина в сердечной мышечной 

ткани свиньи ex vivo. 

3. Исследована кинетика изменения оптического коллимированного пропускания, веса, 

толщины и площади образцов кожи крысы ex vivo во время их оптического просветления 

растворами глюкозы, ПЭГ-300, ПЭГ-400, рассчитаны коэффициенты диффузии глюкозы, 

ПЭГ-300, ПЭГ-400, йогексола (Омнипак
®
) в коже крысы ex vivo. 

4. Исследована кинетика изменения веса, толщины и площади образцов кожи мыши ex vivo во 

время их оптического просветления растворами глюкозы разной концентрации. 

5. Исследовано изменение кинетики оптического коллимированного пропускания во время 

оптического просветления кожи ex vivo здоровых мышей (с нормальным уровнем глюкозы в 

крови) и мышей с привитым аллоксановым диабетом растворами глюкозы разной 

концентрации. Измерены коэффициенты диффузии иммерсионных агентов в диабетической 

и недиабетической коже ex vivo. Показано, что коэффициент диффузии глюкозы 

существенно меньше в диабетической коже по сравнению со здоровой. 

6. Исследовано изменение кинетики оптического коллимированного пропускания во время 

оптического просветления кожи и сердечной мышечной ткани ex vivo крыс с привитым 

аллоксановым диабетом и крыс контрольной группы водным раствором глицерина. 

Рассчитаны коэффициенты диффузии глицерина в диабетической и недиабетической коже и 
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сердечной мышечной ткани ex vivo. Показано, что диффузия глицерина затруднена в 

диабетической коже и сердечной мышечной ткани по сравнению со здоровыми тканями. 

Впервые обнаружена корреляция в поведении оптического просветления и диффузии 

молекул глицерина для миокарда и кожи крысы. 

7. С помощью оптической когерентной томографии исследовано оптическое просветление 

кожи человека in vivo под действием различных биосовместимых гиперосмотических двух- 

и многокомпонентных растворов: водного 40%-раствора глюкозы, раствора фруктозы (50%) 

в воде (20%) и спирте (30%), водного 60%-раствора глицерина, раствора глицерина (50%) в 

воде (40%) и ДМСО (10%), рентгеноконтрастного раствора «Омнипак» (Йогексола). 

Определены коэффициенты диффузии химических агентов в коже человека in vivo. 

 

Научная и практическая значимость работы 

Результаты работы дают основания для дальнейших научных исследований 

диффузионных свойств ОПА в различных биологических тканях при диабете. По полученным 

результатам подана заявка на патент №2016102046 от 22.01.2016 на изобретение «Способ для 

неинвазивного оптического мониторинга патологии тканей жизненно важных органов при 

сахарном диабете и биосенсор для его реализации». Данные исследования могут 

способствовать созданию неинвазивного метода мониторинга ранних диабетических изменений 

в тканях организма. Измеренные коэффициенты проницаемости и скорость диффузии 

химических агентов в исследованных биотканях могут дать информацию о степени их 

гликированности, что позволит экстраполировать наличие патологических изменений в 

недоступных для прямого анализа биологических тканях (тканях почки, ретине, миокарде, 

скелетных мышцах, тканях мозга и пр.), осуществить мониторинг патологических нарушений 

при развитии сахарного диабета, определять стадию заболевания и состояние организма при 

лечении заболевания на длительном интервале времени. 

Результаты также способствуют дальнейшему развитию метода оптического 

просветления биотканей, применяемого для управления оптическими параметрами тканей для 

повышения эффективности диагностики и терапии различных заболеваний оптическими 

методами. 

 

Основные результаты и положения, выносимые на защиту: 

1. Модифицированная методика определения коэффициентов диффузии иммерсионных 

жидкостей в биологических тканях in vitro, основанная на измерении временных 

зависимостей коллимированного пропускания образцов и математической модели, 

учитывающей изменение показателя преломления компонентов ткани, изменение 
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геометрических параметров исследуемых образцов (толщины, площади), вызванных 

сжатием или набуханием ткани. Значения коэффициентов диффузии глюкозы и глицерина в 

сердечной мышце свиньи, а также глюкозы, глицерина, ПЭГ-300, ПЭГ-400 и йогексола 

(Омнипак
®
) в коже крысы. 

2. Для аллоксановой модели диабета у мышей в экспериментах ex vivo установлено, что при 

воздействии водных 30%-, 43%-, 56%-растворов глюкозы на кожу коэффициент диффузии 

глюкозы в коже в 1.5-2.5 раза меньше, чем у мышей контрольной группы. Установлено, что 

при воздействии 70%-раствора глицерина на кожу и сердечную мышцу крыс ex vivo 

коэффициент диффузии глицерина в биотканях в 1.2 и 1.5 раза меньше, соответственно, чем 

у крыс контрольной группы. 

3. Воздействие рентгеноконтрастного раствора «Омнипак» (йогексола) на кожу человека in 

vivo вызывает эффект оптического просветления кожи. Значения коэффициентов диффузии 

глюкозы, глицерина, йогексола (Омнипак
®
) в коже человека in vivo. 

 

Личный вклад автора диссертации 

Автор лично участвовал в проведении всех экспериментальных исследований, обработке 

полученных данных, анализе и обсуждении полученных результатов, в написании научных 

статей и апробации результатов исследований на конференциях, симпозиумах. 

 

Достоверность научных результатов 

Достоверность научных результатов подтверждается воспроизводимостью 

экспериментальных данных, использованием апробированных моделей и методов измерения, 

согласованностью с результатами независимых исследований других авторов, широкой 

апробацией результатов. 

 

Апробация работы 

Основные результаты работы были представлены на 17 международных и российских 

мероприятиях, в том числе: на XVI, XVII, XVIII, XIX, XX международных школах для студентов и 

молодых ученых по оптике, лазерной физике и биофизике «Saratov Fall Meeting - SFM» (Саратов, 2012, 

2013, 2014, 2015, 2016), Russian-Chinese Workshop on Biophotonics and Biomedical Optics 

(Саратов, 2012), Asia Communications and Photonics Conference (Китай, 2012), The National 

Biophotonics and Imaging Platform Ireland (Ирландия, 2013), The 11th International Conference on 

Photonics and Imaging in Biology and Medicine (Китай, 2013), The 5th Biophotonics and Imaging 

Graduate Summer School (Ирландия, 2014), ежегодной всероссийской научной школе-семинаре 

«Методы компьютерной диагностики в биологии и медицине» (Саратов, 2014), ежегодной 
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всероссийской молодежной Самарской конкурс-конференции научных работ по оптике и 

лазерной физике (Самара, 2014, 2015), всероссийской научной школе-семинаре 

«Взаимодействие СВЧ, терагерцового и оптического излучения с полупроводниковыми микро- 

и наноструктурами, метаматериалами и биообъектами» (Саратов, 2015), всероссийской 

молодежной научной школе-конференции «Практическая биофизика» (Саратов, 2015), 3 летней 

школе «Фотоника встречает биологию» (Греция, 2015), International Symposium “Fundamentals of 

Laser Assisted Micro– and Nanotechnologies” (FLAMN-16), Saint-Petersburg, Russia, June 27- July 

01, 2016. 

 

Публикации 

По материалам диссертационной работы опубликовано 17 работ, из которых 8 – в 

реферируемых изданиях, 2 научных статьи – в рецензируемых журналах из списка ВАК, 7 

статей в трудах российских и международных конференций. 

 

Конкурсная поддержка работы 

Исследования были поддержаны грантами Президента РФ для государственной 

поддержки ведущих научных школ РФ НШ-1177.2012.2, НШ-703.2014.2, НШ-7898.2016.2; 

грантами РФФИ 13-02-91176-ГФЕН_а,  № 14-02-00526-14; грантами РНФ №14-15-00186, №14-

15-00128; грантом Правительства РФ №14.Z50.31.0004, программой «УМНИК» (договор 

№4247ГУ1/2014 от 16.12.2014 г., №9084ГУ2/2015 от 24.12.2015 г.). 

 

Структура и объем диссертации 

Диссертация состоит из введения, пяти глав, заключения и списка цитируемой 

литературы, состоящего из 276 наименования. Диссертация изложена на 121 странице, 

содержит 25 рисунков, 23 таблицы, 38 формул. 

Работа выполнена на кафедре оптики и биофотоники ФГБОУ ВО «Саратовский 

нацилнальный исследовательский государственный университет им.Н.Г.Чернышевского». 

Результаты, представленные в главе 4 были получены в лаборатории им. Бриттона Чанса 

Хуажонгского университета науки и технологии (г. Ухань, Китай) (международный договор 

между СГУ им. Н.Г. Чернышевского и Хуажонг университетом науки и технологий в г. Ухань, 

Китай). 
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Глава 1. Структура и оптические свойства здоровых и диабетических 

биологических тканей. Оптическое просветление биологических тканей 

 

1.1 Структура и оптические свойства биологических тканей 

 

Оптические методы диагностики и лечения биологических тканей становятся все более 

распространенными и широко применяются в биологии и медицине. Безопасность этих методов 

и возможность неинвазивно получить ряд параметров в режиме реального времени объясняет 

распространение оптических методов и расширение сферы их применения в медицине [16, 26-

31]. С помощью оптического излучения можно получать информацию о структуре, составе и 

свойствах биологических тканей, изучать процессы, которые происходят в них, не оказывая 

негативного воздействия на биоткани [32]. Существенным преимуществом диагностических и 

фототерапевтических методов, которые используют излучение видимого и ближнего ИК-

диапазона, является способность излучения этих диапазонов достаточно глубоко проникать в 

биологические ткани. Диапазон длин волн оптического излучения от 600 до 2500 нм включает в 

себя четыре «окна прозрачности» - диапазоны, в которых ослабление света биологическими 

тканями минимально. Так как биологические ткани содержат большое количество воды, 

спектральные «окна прозрачности» соответствуют диапазонам длин волн, где поглощение воды 

минимально. Первое «терапевтическое окно прозрачности» включает в себя длины волн от 650 

до 950 нм, где поглощение воды относительно слабое, однако имеет место поглощение света 

гемоглобином. Второе «окно прозрачности» располагается между двумя максимумами 

поглощения воды на длинах волн от 1100 до 1350 нм, третье «окно прозрачности» имеет 

диапазон от 1600 до 1870 нм, и четвертое – от 2100 до 2300 нм хорошо подходит для изучения 

коллагеносодержащих тканей [33-36]. 

Так как биологические ткани имеют сложную структуру, представляющую собой 

комплексы различных веществ, волокон и внутритканевой жидкости, они представляют собой 

оптически неоднородные среды [33]. В свою очередь, неоднородность среды приводит к 

рассеянию падающего на нее света, поэтому биологические ткани обладают сильным 

рассеянием [33, 37, 38]. Средний показатель преломления биотканей выше, чем у воздуха (nвозд 

= 1), поэтому свет, падающий на биоткань отражается на границе воздух-биоткань – 

френелевское отражение. Неотраженный свет проникает внутрь биоткани, где многократно 

рассеивается и поглощается по причине вариации показателя преломления внутри биоткани. В 

зависимости от оптических свойств биоткани, т.е. от содержащихся в ней компонентов, свет 

определенных длин волн сильнее или слабее поглощается и рассеивается, распространяясь в 

биологической ткани [33]. 
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В результате поглощения энергия света превращается в тепло, используется на 

фотохимические процессы, либо испускается в виде флуоресценции. Коэффициенты 

поглощения биотканей принимают значения в диапазоне 10
-2

-10
4
 см

-1
. Свет ультрафиолетового 

(УФ) (длиной волны менее 400 нм) и инфракрасного (ИК) (длиной волны более 2000 нм) 

диапазонов не проникает глубоко в ткань ввиду сильного поглощения биотканью. Свет 

видимого диапазона длин волн, рассеиваясь и поглощаясь, проникает в биологические ткани на 

глубину приблизительно 0.5-2.5 мм, от 15% до 40% излучения, падающего на биоткань, 

диффузно отражается. Излучение диапазона 600-1600 нм может проникать в биоткань на 

глубину до 8-10 мм, так как в данном случае рассеяние выше поглощения. Диффузное 

отражение света увеличивается до 35-70% в зависимости от интенсивности падающего света в 

результате рассеяния назад [33, 39]. 

Таким образом, облучая биологическую ткань, а затем регистрируя обратно рассеянное 

или прошедшее через биоткань излучение, можно определить спектр поглощения биоткани и 

сделать выводы о структуре и составе биологической ткани [37]. 

 

1.1.1 Структура и оптические свойства кожи 

 

Кожа относится к соединительной ткани, имеет сложную неоднородную клеточно-

волокнистую структуру, которая является причиной высокого светорассеяния биоткани. Она 

включает в себя три основных слоя: эпидермис, дерма и подкожно-жировая клетчатка [26, 33, 

40-45]. Эпидермис отделен от дермы эпидермальной базальной мембраной [43, 44]. Эпидермис 

является внешним слоем кожи и выполняет защитную функцию – предотвращает 

проникновение инородных веществ и повреждение организма. У взрослого человека площадь 

эпидермиса колеблется в диапазоне от 1.5 до 2 м
2
, масса составляет приблизительно 0.5 кг. 

Толщина эпидермиса в разных областях тела разная. На плече, предплечье, бедре, груди, шее 

толщина эпидермиса составляет 0.02-0.05 мм, на подошвах ног, ладонях, то есть в местах более 

значительной физической нагрузки толщина увеличивается до 0.5—2.4 мм. Эпидермис 

включает в себя пять слоев: роговой, блестящий, зернистый, шиповидный и базальный слои 

[41-46]. 

Роговой слой состоит из чешуек и имеет толщину 8-15 мкм, на ладонях и подошвах ног 

может достигать 600 мкм. Длина чешуек не превышает 10 мкм, а их толщина – составляет 70-

100 нм. Чешуйки состоят из кератиновых фибрилл диаметром 7-8 нм и аморфного вещества, 

покрыты однослойной оболочкой толщиной 12-15 нм. Со временем происходит обновление 

роговых чешуек – отторжение старых и образование новых. Кератин является основным белком 
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эпидермиса, стоек по отношению к механическим воздействиям, он составляет 50% рогового 

слоя. 

Зернистый слой эпидермиса включает от 1 до 4 рядов клеток. Зернистые клетки 

отличаются меньшим содержанием митохондрий. Митохондрии представляют собой органеллы, 

состоящие из матрикса, окруженного внутренней мембраной, межмембранного пространства и 

гладкой внешней мембраны, их основной функцией является синтез АТФ. Цитоплазма клеток 

содержит кератогиалиновые массы, ассоциированные с тонофибриллярно-кератогиалиновыми 

комплексами, а также кератиносомы. Тонофибриллярно-кератогиалиновые комплексы являются 

предшественниками кератиновых фибрилл рогового слоя. Толщина слоя составляет 3 мкм [41, 

42]. 

Шиповидный слой содержит шиповатые эпидермоциты, которые составляют основную 

массу клеток эпидермиса. Эпидермоциты покрыты плазмолеммой (толщиной 7-8 нм), которая 

имеет неровную форму ввиду наличия выростов (шипов), которые проникают в углубления 

соседних клеток. Оболочки клеток соединены посредством уплотнений плазмолемм – 

десмосом. В базальном слое содержатся тонофибриллы диаметром 7-10 нм. Толщина 

шиповидного слоя может составлять от 50 до 150 мкм [41, 42]. 

Базальный слой содержит базальные эпидермоциты, имеющие округлую форму и 

соединенные меньшим количеством десмосом. В самом глубоком слое эпидермиса, 

прилегающем к дерме - базальном слое, происходит деление клеток, которые затем 

продвигаются к поверхности эпидермиса, обеспечивая смену клеток всех слоев. Полное 

обновление клеток эпидермиса происходит за 26-28 дней. В базальном слое синтезируется 

фибриллярный белок, полисахариды и липиды, содержатся меланоциты [41, 42]. 

Помимо механической защиты эпидермис осуществляет иммунную защиту. Для 

осуществления барьерной функции в эпидермисе, а точнее, в базальном слое содержатся клетки 

Лангерганса, меланоциты и кератиноциты. При механическом повреждении, воспалительном 

процессе в коже кератиноциты вырабатывают вещества, необходимые для иммунного ответа 

кожи. Дендритные клетки Лангерганса происходят из костного мозга и составляют 2-7% в 

суспензии эпидермальных клеток. Клетки Лангерганса активируются иммунным механизмом, 

мигрируют в лимфатические узлы, перенося антигены и сигнализируя об опасности [41-45, 47]. 

Клетка меланоцита находится в базальном слое, либо немного сдвинута в сторону 

дермы, однако отростки клетки могут доходить до шиповидного и зернистого слоя. Меланоциты 

образуют меланосомы и синтезируют пигмент меланин. При воздействии ультрафиолетового 

излучения на кожу повышается выработка меланина, следовательно, кожа становится темнее. 

Таким образом, пигментированная кожа осуществляет защиту организма от УФ лучей [41, 42]. 
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Большую часть кожи занимает дерма, которая в основном состоит из коллагеновых (70% 

сухого веса кожи), эластических волокон, упакованных в пучки, и внутритканевой жидкости, 

которая содержит протеогликаны, белки, воду и полисахаридные-белковые комплексы [26, 33, 

40-45, 48]. Толщина дермы составляет 1.0-1.5 мм, а в некоторых местах достигает 2.5-3 мм [45, 

46]. Дерма обеспечивает прочность, эластичность и упругость кожи, защищая организм от 

внешних физических воздействий. В дерме располагаются лимфатические и кровеносные 

сосуды, нервные волокна, сальные и потовые железы, волосяные фолликулы. Нервная система 

регулирует скорость деления клеток в коже [42]. Дерма включает в себя два слоя: сосочковый, 

расположенный ближе к поверхности кожи и более глубокий сетчатый слой. Сосочковый слой 

содержит более тонкие фибриллярные сети, которые уплотняются в сетчатом слое [43, 44]. 

Коллагеновые волокна состоят из вытянутых белковых молекул (фибрилл) коллагена – 

тропоколлагена. В тропоколлагене глицин составляет 1/3 всех его аминокислотных остатков, 1/3 

занимают пролин и 4-гидроксипролин. Тропоколлаген включает в себя три полипептидные цепи 

одного размера, которые образуют спираль. Тройная спираль стабилизируется с помощью 

многочисленных межцепочечных поперечных сшивок между гидроксилизиновыми и 

лизиновыми остатками. Каждая полипептидная цепь тропоколлагена содержит около 1000 

аминокислотных остатков. Цепи и спирали молекул фибрилл связываются через основания 

Шиффа, образуя коллаген [40, 48]. Диаметр коллагеновых волокон составляет 40-150 нм [42, 

49], волокна формируют пучки, состоящие из 20-30 фибрилл, диаметр такого пучка составляет 

0.5-2 мкм. Параллельные пучки фибрилл образуют волокно, диаметр которого может достигать 

30 мкм. Пучки фибрилл, связанные между собой отдельными волокнами или пучками фибрилл, 

объединяются в коллагеновый пучок, средний диаметр которого составляет 100-200 мкм. С 

возрастом толщина коллагеновых пучков увеличивается. Коллаген не растворяется в воде [42], 

показатель преломления сухого коллагена равен 1.54 [50], пленок сухого коллагена 1 типа ‒ 1.53 

[51]. Показатель преломления волокон коллагена сухого деминерализированного сухожилия 

принимает значения в диапазоне 1.32-1.45 (осевой градиент) и 1.40-1.61 (радиальный градиент). 

Показатель преломления коллагеновых волокон роговицы глаза человека и животных был 

получен в среднем равным 1.41 [52]. 

Нужно отметить, что показатель преломления вещества, в данном случае биологической 

ткани и ее компонентов, зависит от длины волны излучения, что важно учитывать в расчетах и 

построении моделей тканей [53-58]. 

Эластические волокна оплетают коллагеновые волокна, не сплетаясь в пучки. Волокна 

окружает аморфное (основное) вещество. Диаметр эластических фибрилл составляет 7-25 нм 

[41, 42]. Основным белковым компонентом эластических волокон является эластин. И эластин, 

и коллаген содержат большое количество глицина и пролина. Отличается эластин от коллагена 
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химическим составом и молекулярной структурой. По сравнению с коллагеном эластин 

содержит значительно больше аланина и валина, но меньше аргинина и глутаминовой кислоты. 

Характерная особенность эластина - малое содержание полярных аминокислотных остатков [40, 

48]. 

Аморфное вещество имеет консистенцию геля, содержит различные вещества, которые 

поступают в него из крови (воду, сахара, белки крови), продукты метаболизма дермальных и 

эпидермальных клеток (протеогликаны, гликопротеины, белки). Протеогликаны, состоящие из 

полисахаридов и белков, связывают воду [42, 48]. 

Основными клеточными компонентами дермы являются фибропласты. Фибропласты 

синтезируют фибриллярный белок коллаген, эластин и протеогликаны [41, 42]. Протеогликаны 

представляют собой высокомолекулярные углеводно-белковые соединения, образующие 

межклеточный матрикс соединительной ткани [40, 42]. Углеводными остатками протеогликанов 

являются полисахаридные цепи – гликозаминогликаны. Одним из представителей 

гликозаминогликанов является гиалуроновая кислота, основная функция которой заключается в 

связывании воды. Функции связывания воды и регуляции процессов диффузии зависят от 

свойств глюкозамингликанов, входящих в состав протеогликанов. Синтез глюкуроновой 

кислоты и глюкозамина, которые входят в состав гиалуроновой кислоты, происходит из D-

глюкозы [40]. 

Вода играет важную роль в поддержании структуры и механических свойств кожи, во 

взаимодействии белков кожи [17], а также во многом определяет скорость диффузии 

оптического просветляющего агента (ОПА) в биотканях [59, 60]. В молодой коже большинство 

молекул воды связано с белками - «связанная» вода. Молекулы воды, которые не связаны с 

белками, связаны друг с другом, образуя структуру тетраэдра (так называемая "слабо-связанная" 

вода). Некоторое количество воды в коже находится в свободном состоянии, это так называемая 

"свободная" вода. Содержание свободной воды зависит от физиологического/патологического 

состояния кожи, влажности окружающей среды и увлажнения кожи химическими агентами [61-

63]. Связанная вода может быть преобразована в свободную воду при сжатии и интенсивном 

испарении воды (дегидратации) с поверхности кожи [64-66]. Конфокальная комбинационная 

микроскопия позволяет определить распределение воды по глубине кожи in vivo [67, 68]. В 

роговом слое кожи человека содержится 40-45% воды (%-масса), в более глубоких слоях живого 

эпидермиса и дермы эта цифра постепенно увеличивается до 65-70% [67]. Общее содержание 

воды в коже крысы составляет 54% [69]. В коже человека содержание воды составляет 62-71%, а 

это 6-8% воды всего организма [42]. Количество свободной/слабо-связанной воды в коже можно 

оценить как 38-44% [70]. 
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Поглощением воды определяется поглощающие свойства кожи в спектральном 

диапазоне ближней ИК области [16, 26, 27]. Ближняя ИК спектроскопия использовалась для 

количественного определения содержания связанной и слабо-связанной воды в коже [71], общее 

содержание воды в коже мышей оценивали с помощью ИК спектроскопии как ~ 70% [72]. В 

кожу вода в основном поступает из кровеносных сосудов, ее содержание контролируется 

нервной системой. Водно-солевой баланс важен для протекания различных реакций в коже [42]. 

Дерма кожи хорошо снабжается кровью, в ней находится широкоплетистая сеть мелких 

артерий, которые выполняют теплообменную функцию [41, 42]. В крови содержатся 

эритроциты – клетки, содержащие пигмент гемоглобин, который обеспечивает организм 

кислородом [41]. Поглощение окси- и дезоксигемоглобина обеспечивает поглощение кожи в 

видимом диапазоне длин волн [26, 41]. Двумя другими основными поглотителями света 

видимого диапазона в коже являются меланин и бета-каротин, который содержится в основном 

в эпидермисе [32, 41, 73]. Помимо кровеносной, дерма содержит лимфатическую и нервную 

сети, которые участвуют в обмене веществ, защите от инфекций и передачу сигналов головному 

мозгу соответственно [42]. 

В дерме иммунную функцию выполняют тучные клетки, располагающиеся в верхних 

слоях дермы и вокруг кровеносных сосудов. Они накапливают гепарин, гистамин, серотонин, 

АТФ, гиалуроиновую кислоту, фактор-активатор тромбоцитов, вырабатывающиеся при 

физиологических и патологических процессах. При высвобождении гистомина и серотонина из 

тучных клеток повышается проницаемость микрососудов кожи, обеспечивая, таким образом, 

поступление лейкоцитов и антител в поврежденную зону [42]. Плотность кожи принимает 

значения в диапазоне 1.07-1.2 г/см
3
 [74-77]. 

Плохая проницаемость кожи является одним из механизмов защитной функции 

организма от неблагоприятного воздействия внешней среды. Кератиновые чешуйки, липиды 

эпидермиса и кожное сало препятствуют проникновению инородных веществ в кожу и 

смачиванию кожи жидкостями. Таким образом, кожа практически непроницаема для жидкостей 

и твердых тел, но при длительном контакте с веществом кожа способна его пропустить. 

Наиболее способны к проникновению через кожу вещества, которые растворимы в воде и 

липидах. Через защитный барьер могут проникать вещества, растворяющие жиры, например, 

эфиры и спирты. Что касается воды, она также способна проникать из внешней среды во 

внутренние слои кожи, однако, гораздо легче проходит обратный процесс, т.е. имеет место 

трансэпидермальная потеря воды [42]. 

Поглощение кожи в видимом и ближнем ИК диапазоне незначительно по сравнению с 

рассеянием. Коэффициент поглощения эпидермиса варьируется от 19 до 66 см
-1

 в диапазоне 

длин волн от 415 до 1570 нм, дермы ‒ от 0.24 до 8.5 см
-1

 в диапазоне длин волн от 420 до 1370 
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нм [33, 78-81]. Коэффициент рассеяния эпидермиса и дермы в диапазоне длин волн от 415 до 

800 нм принимает значения от 420 до 800 см
-1 

и от 175 до 320 см
-1

, соответственно [33]. Фактор 

анизотропии рассеяния обоих слоев кожи равен 0.74-0.85 на длинах волн от 415 до 800 нм [33]. 

Плотность рассеивателей и межклеточной жидкости кожи были получены равными ρs = 1.41 

г/мл [82, 83] и ρICF  1 г/мл [74], соответственно. 

В таблице 1 представлены литературные данные по измеренным показателям 

преломления кожи и ее отдельных слоев человека и животных. Показатель преломления кожи, 

полученный путем усреднения значений показателей преломления, найденных в литературе, 

равен 1.420±0.060. 

 

Таблица 1. Показатели преломления слоев кожи человека и животных 

Биологическая 

ткань 

Показатель 

преломления 

Длина 

волны, нм 

Метод измерения Источник 

Роговой слой 

человека in vivo 

1.500 ± 0.020 815 Бифокальная оптическая 

когерентная 

рефрактометрия 

84 

1.510±0.020 1300 ОКТ 33, 85 

1.470±0.010 1300 ОКТ 86 

Роговой слой 

человека 

1.550 400-700 - 33, 87 

Эпидермис 

человека in vivo 

1.340±0.010 1300 ОКТ 85 

1.360±0.010 1300 ОКТ 86 

Дерма человека 

in vivo 

1.430±0.020 

1.410±0.020 

1300 ОКТ 86 

Дерма человека 

in vitro 

1.400± 0.007 1300 ОКТ 85 

1.410±0.030 1300 ОКТ 85 

Дерма свиньи   

in vitro 

1.382±0.005i 632.8 Отражающая 

эллипсометрия 

88 

Дерма свиньи 1.393 325 Призменный лазерный 

рефрактометр 

33 

1.376 442 

1.359 532 

1.354 633 

1.364 850 

1.360 1064 
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1.357 1310 

1.361 1557 

Кожа человека 

in vivo 

1.520 550 Метод критического угла 89 

1.530 632.8 Внутреннее отражение 90 

Кожа курицы    

in vitro 

1.424±0.022 1310 Низкокогерентная 

интерферометрия 

91 

Дерма 1.410 

1.430 

1300 ОКТ 33 

 

1.1.2.   Структура и оптические свойства мышечной ткани 

 

Мышцы выполняют двигательную функцию. У взрослого человека общая мышечная 

масса составляет приблизительно 40% от массы всего тела [40, 92], с возрастом она снижается 

до 25-30% [92]. Существует три типа мышечной ткани: скелетная, гладкая и сердечная. 

Различают также гладкие и поперечно-полосатые мышцы. К поперечно-полосатым относят 

скелетные мышцы, мышцы языка, мышцы верхней трети пищевода, внешние мышцы глазного 

яблока и другие [40]. 

Гладкие мышцы состоят из веретеновидных клеток длиной 40-200 мкм и толщиной 4-20 

мкм с ядрами в центре [93]. 

Поперечно-полосатые мышцы состоят из мышечных волокон, которые сплетены в пучки 

различного диаметра [40, 92]. Белки - актин и миозин образуют вытянутые тонкие (диаметр 8 

нм) и толстые (диаметр 12–16 нм, длина приблизительно 1.5 мкм) нити - миофиламенты. 

Толстые миофиламенты уложены в форме шестиугольника диаметром 40–50 нм [40]. 

Миофиламенты в свою очередь образуют миофибриллы – нитевидные пучки толщиной менее 1 

мкм, образующие мышечные волокна и покрытые эластичной оболочкой – сарколеммой [93, 94, 

113]. Миофибрилы отвечают за сокращение мышечных клеток [93]. Диаметр поперечно-

полосатого мышечного волокна составляет 10-100 мкм, его длина соответствует длине мышцы 

(до 15 см) [93, 94]. Ядра располагаются непосредственно под поверхностью клеток в 

направлении длинной оси мышечного волокна [93]. 

Поперечная исчерченность мышечных волокон зависит от оптической неоднородности 

белковых веществ, входящих в состав волокон [94]. Миофибриллы создают продольные полосы 

мышцы. Поперечные полосы создаются за счет чередования светлых и темных областей 

миофибрилл. Темные анизотропные диски образованы миозиновыми нитями, светлые 

изотропные диски – актиновыми нитями. Участок, включающий в себя по одному светлому и 

темному диску, называется саркомером. В зависимости от функций и состава мышечных 
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волокон различают красные и белые мышечные волокна. Красные мышечные волокна 

отличаются высоким содержанием миоглобина и митохондрий и работоспособны длительное 

время. Белые мышечные волокна содержат больше миофибрилл и способны на сильную, но 

недолговременную работу [93]. 

Каждое мышечное волокно покрыто плазматической мембраной, называемой 

сарколеммой. Цитоплазма мышечных клеток и волокон называется саркоплазмой. В 

саркоплазме мышечных волокон находятся также митохондрии, микросомы, рибосомы, 

трубочки и цистерны саркоплазматической сети, вакуоли, гликоген, липиды, запасающие 

энергию, и т.д. [94]. 

В мышцах животных и человека содержится 72-80% воды [40, 95], остальная масса 

состоит практически полностью из белков, также в мышечной ткани присутствуют гликоген, 

другие углеводы, липиды, азотосодержащие вещества, соли неорганических и органических 

кислот и др. [40]. В работе [96] было определено, что приблизительно 60% от общей массы 

мышц составляет свободная вода, соответственно около 16% - связанная вода. 

Белки мышечной ткани разделяют на три группы, которые отличаются растворимостью в 

воде: миофибриллярные (45% от всего мышечного белка), саркоплазаматические (35%) и белки 

стромы (20%). Миозин и актин являются миофибриллярными белками, которые участвуют в 

сократительных процессах и составляют большую часть сухого остатка миофибрилл - 50-55% и 

20% от сухой массы миофибрилл, соответственно. Молекула миозина имеет длину 150 нм. К 

саркоплазматическим белкам относят белки-ферменты, участвующие в окислительном 

фосфорелировании, тканевом дыхании, дыхательный пигмент – миоглобин. Белками стромы в 

поперечно-полосатой мускулатуре являются коллаген и эластин. В скелетных мышцах 

присутствуют адениновые кислоты (АТФ, АДФ) и другие азотсодержащие вещества, гликоген, 

свободная глюкоза, разнообразные микроэлементы [40]. Плотность скелетной мышечной ткани 

равна 1.06 г/см
3
 [97]. 

В видимом и ближнем ИК диапазоне поглощение мышечной ткани мало по сравнению с 

рассеянием, также как и у кожи. Коэффициент поглощения мышцы меняется от 0.09 до 2.3 см
-1

 

на длинах волн от 450 до 1000 нм. Коэффициент рассеяния мышц в диапазоне длин волн 500-

800 нм принимает значения от 66.7 до 239 см
-1

. Фактор анизотропии рассеяния мышц 

варьируется от 0.73 до 0.97 на длинах волн 500-800 нм [33, 98]. 

В таблице 2 приведены литературные данные по показателям преломления мышечной 

ткани человека и животных. Показатель преломления мышцы, полученный путем усреднения 

значений показателей преломления значений, найденных в литературе, составил 1.400±0.330. 
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Показатель преломления и объемная доля саркоплазмы в мышечной ткани были 

рассчитаны R.C. Haskell и соавт. [99] равными 1.350 и 0.875, соответственно, эффективный 

показатель преломления белков мышечной ткани ‒ 1.530. 

 

Таблица 2. Показатели преломления мышцы человека и животных 

Биологическая 

ткань 

Показатель 

преломления 

Длина 

волны, нм 

Метод измерения Источник 

Мышца 

человека 

1.370 456-1064 -  33, 100 

Мышца быка 1.412±0.006  632.8 Волоконно-оптический 

рефрактометр 

101 

1.382±0.004 592 Флуоресцентная 

конфокальная 

микроскопия 

102 

1.377±0.003 

1.414±0.003 

650 Полное внутреннее 

отражение 

103 

1.382±0.004 592 Флуоресцентная 

конфокальная 

микроскопия 

33, 102 

Мышца свиньи 1.402±0.002 

1.399±0.002 

488 Полное внутреннее 

отражение 

33, 104 

1.381±0.002 

1.379±0.002 

632.8 

1.370±0.002 

1.372±0.003 

1079.5 

1.367±0.002 

1.370±0.003 

1341.4 

1.380±0.007 

1.460±0.008 

632.8 Полное внутреннее 

отражение 

105 

1.381 

1.410 

632.8 Полное внутреннее 

отражение 

106 

1.387±0.005 

1.418±0.003 

650 Полное внутреннее 

отражение 

103 

1.371 632.8 Полная внутренняя 88 
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эллипсометрия 

1.3640.001 632.8 Зеркальное отражение 107 

Мышца крысы 1.3980 589 Рефрактометр Аббе 108 

1.398 

1.399 

1.410 

1.420 

1.429 

1.441 

1.452 

1.464 

1.478 

1.491 

1.503 

589 Рефрактометр Аббе 33 

Мышца мыши 1.400 ± 0.010 445 Полное внутреннее 

отражение 

109 

1.380 ± 0.020 535 

1.380 ± 0.020 680 

1.370 ± 0.020 1000 

Мышца курицы 1.399±0.013 1310 Низкокогерентная 

интерферометрия 

91 

Мышца собаки 1.400 632.8 Волоконно-оптический 

рефрактометр 

33, 101 

1.404±0.003 

1.402±0.002 

488 Полное внутреннее 

отражение 

33, 104 

Мышца овцы 1.389±0.002 632.8 Полное внутреннее 

отражение 

33, 104 

1.378±0.004 

1.375±0.003 

1079.5 

1.375±0.003 

1.373±0.003 

1341.4 

 

1.1.3    Структура и оптические свойства сердечной мышечной ткани 

 

Миокард (сердечная мышца) относится к поперечно-полосатой мускулатуре, но по ряду 

признаков и содержащимся в нем химическим соединениям он занимает промежуточное 
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положение между гладкими и поперечно-полосатыми мышцами. В сердечной мышце, а 

особенно в гладких мышцах значительно меньше миофибриллярных белков, чем в скелетной 

мышце. 

Концентрация белков стромы в миокарде и в гладких мышцах выше, чем в скелетной 

мускулатуре. По содержанию АТФ и гликогена сердечная мышца занимает промежуточное 

положение между гладкой и скелетной мышечной тканью [40]. 

Миокард - средний слой стенки сердца, образованный поперечно-полосатой мышечной 

тканью и состоящий из соединенных между собой кардиомиоцитов – клеток мышечной ткани. 

Кардиомиоциты связаны в волокна, которые образуют узкопетлистую сеть, которая 

обеспечивает сердечное сокращение [92]. Сарколемма представляет собой клеточную мембрану 

мышечных волокон, заполненную внутриклеточной жидкостью. В ней содержится белок 

миоглобин, который связывается с молекулами кислорода, диффундирующими из 

внутритканевой жидкости в мышечные волокна. Миоглобин является главным поглотителем 

света в мышцах. Максимальные полосы поглощения миоглобина у лошадей и китов находятся 

на 435 нм, 560 нм [110] и 434 нм, 556 нм [111, 112], соответственно. Саркоплазма сердечной 

мышцы, как и в скелетных мышцах, состоит из миофибрилл. Диаметр миофибрилл составляет 

0.5-2 мкм, то есть размеры, сопоставимые с длинами волн видимого и ближнего инфракрасного 

диапазона, что говорит о преобладании рассеяния Ми при распространении света этих 

диапазонов в миокарде. Миофибриллы в основном состоят из белковых нитей-миофиламентов - 

актина и миозина (диаметр 6-15 нм) и митохондрий (диаметр 1-2 мкм). Миозин сердечной и 

гладкой мышц заметно отличаются от соответствующих белков скелетных мышц по физико-

химическим свойствам. Саркоплазма содержит большое количество гликосом - гранул, 

содержащих гликоген. Саркоплазма миокарда и гладких мышц содержит больше миоальбумина, 

чем саркоплазма скелетной мускулатуры. Сложная волокнистая структура миокарда вызывает 

сильное рассеяние света [33, 40, 110, 111, 113-117]. Общее содержание воды в миокарде крысы 

составляет приблизительно 70%, из которых около 63% - свободная вода, 9% - связанная вода 

[118]. Общее содержание воды в миокарде собаки было определено как 77% [119]. Плотность 

ткани миокарда собаки, соответствующая также плотности сердечной мышечной ткани крысы, 

морской свинки, кролика и кошки - 1.06 г/мл [119]. 

Коэффициент поглощения миокарда в области 1060-1064 нм равен 0.3-1.4 см
-1

. 

Коэффициент рассеяния миокарда на длинах волн 1060 нм и 1064 нм принимает значения 177.7 

и 324 см
-1

. Фактор анизотропии рассеяния миокарда равен 0.96 на длинах волн 1060 и 1064 нм 

[33]. 
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В таблице 3 представлены литературные данные полученных показателей преломления 

мышечной ткани человека. Показатель преломления мышцы, полученный путем усреднения 

значений показателей преломления значений, найденных в литературе, составил 1.381±0.001. 

 

Таблица 3. Показатели преломления сердечной мышцы человека 

Биологическая 

ткань 

Показатель 

преломления 

Длина 

волны, нм 

Метод измерения Источник 

Сердечная 

мышца 

человека in 

vitro 

1.382±0.007 1300 ОКТ 85 

Миокард 

человека 

1.380 456-1064 - 33, 100 

 

 

1.1.4 Структура и оптические свойства тканей с патологиями, связанными с развитием 

сахарного диабета. Гликирование белков 

 

С возрастом происходит снижение содержания воды в коже и, соответственно, изменение 

соотношения основного вещества и волокон. Коэффициент соотношения уменьшается за счет 

увеличения содержания коллагена и снижения концентрации гликозаминогликанов. 

Значительно уменьшается содержание гиалуроновой кислоты. Происходит изменение физико-

химических свойств коллагена: увеличивается число и прочность меж- и внутримолекулярных 

поперечных связей, снижается эластичность и способность к набуханию, развивается 

резистентность к коллагеназе, повышается структурная стабильность коллагеновых волокон - 

прогрессирует процесс созревания фибриллярных структур соединительной ткани. Старение 

коллагена происходит в результате метаболических процессов, протекающих в организме и 

оказывающих влияние на молекулярную структуру коллагена. При поражениях соединительной 

ткани происходит повреждение всех структурных частей ткани: волокон, межклеточного 

вещества, клеток [40]. 

Глюкоза играет важную роль в функционировании живого организма, ее основной 

задачей является доставка энергии. Для регулирования метаболизма глюкозы в поджелудочной 

железе бета-клетками вырабатывается пептидный гормон инсулин. Если длительное время 

наблюдается избыток глюкозы в крови (гипергликемия), это приводит к увеличению уровня 

глюкозы во ВТЖ, что связано с развитием сахарного диабета [120-122]. Причиной заболевания 
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сахарным диабетом является либо недостаточная производительность поджелудочной железой 

инсулина (тип I, инсулинозависимый), либо нарушение реакции клеток организма на 

производимый инсулин (тип II, инсулиннезависимый). В 2012 и в 2013 годах диабет стал 

причиной от 1.5 до 5.1 миллионов смертей, что сделало его 8 причиной смерти во всем мире [1], 

к 2030 году прогнозируется перемещение сахарного диабета на 7 место [2]. Одна треть всех 

больных диабетом имеют осложнения в виде поражений кожи, наиболее тяжелые из них – это 

хронические язвы, которые плохо заживают и, следовательно, возникает риск занесения 

инфекций [43]. Одним из частых осложнений заболевания является ретинопатия, которая влечет 

за собой ослабление и потерю зрения [123, 124]. Было спрогнозировано увеличение числа 

больных сахарным диабетом во всем мире на 54% к 2030 году по сравнению числом больных в 

2010 году [125]. 

Так как уровень глюкозы в крови связан с ее уровнем в ВТЖ, гипергликемия 

способствует метаболическому дисбалансу и нарушению работы органов [8, 126]. К примеру, 

снижение выработки инсулина при сахарном диабете приводит к нарушению поглощения 

глюкозы мышечными клетками, что приводит к мышечной дисфункции и снижению мышечной 

массы [127]. В связи с этим достаточно много работ посвящено определению концентрации 

свободной глюкозы в крови, ВТЖ, и других жидкостях тела [16, 18-25, 128, 129], выявлению 

морфологических изменений в жизненно важных органах [123, 124, 126], проектированию 

биосенсоров для непрерывного контроля свободной глюкозы в организме [16, 130], 

исследованию воздействия глюкозы на кровь и белки биотканей, разработкам методов 

мониторинга диабета, основанных на отличии оптических свойств здоровых и диабетических 

биотканей [3-8, 16, 26], оценке скорости диффузии глюкозы в здоровых [16, 26, 27, 59, 60, 131-

133] и патологических биотканях - атеросклеротических сосудах [27, 134] и раковой ткани 

[135]. 

Основные осложнения заболевания сахарным диабетом связаны с гликированием белков. 

Гликирование является результатом взаимодействия молекул глюкозы с белками, что приводит к 

изменению структуры белка и ограничению функционирования биоткани [3-6]. Известно, что 

гликирование белков инициируется неферментативной реакцией между аминогруппой белка и 

карбонильной группой сахара и соответственно сшивкой между белками [4, 7, 8]. Результатом 

гликирования является реакция Майяра [136], которая включает в себя два этапа. В результате 

взаимодействия белка с глюкозой через аддукты основания Шиффа формируется стабильный 

продукт Амадори. При дальнейшей инкубации продукт Амадори преобразуется в конечный 

продукт гликирования (КПГ) [8, 137]. Точные механизмы гликирования коллагена пока неясны 

из-за сложных процессов, сопровождающих реакции [4, 7, 11, 137, 138]. Но два КПГ уже 

определены: N(ε)-карбоксиметиллизин (КМЛ) и пентозидин. КМЛ и пентозидин накапливаются 
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в коллагене кожи с возрастом и при сахарном диабете. Пентозидин является флуоресцентной 

молекулой и может быть обнаружен с помощью флуоресцентных методов анализа [7, 10, 11, 

137]. 

Структурное изменение молекулы белка влияет на его оптические свойства. Так как 

высокий уровень глюкозы в крови приводит к повышению ее уровня во ВТЖ, гликирование 

может происходить не только с белками крови, такими как альбумин и гемоглобин, но также и с 

другими белками тканей организма. На основе исследования флуоресцентных свойств КПГ 

гемоглобина, кожи, роговицы, аорты, суставного хряща [4, 6, 10-12, 139], было обнаружено, что 

гликирование способствует повышению интенсивности флуоресценции биотканей [4, 10-13, 

139] и снижению интенсивности генерации второй гармоники (ГВГ) [17, 63]. 

Оптоаккустическая спектроскопия использовалась для исследования КПГ в коже при 

гликировании in vitro. Условия физиологической гипергликемии были обеспечены с помощью 

иммерсии образцов свиной кожи в растворе рибозы в течение 17 дней. В результате 

наблюдалось увеличение интенсивности оптоакустического сигнала со временем инкубации и 

максимальное поглощение света гликированной кожей в диапазоне длин волн 540-620 нм [139]. 

Возможно, что увеличение интенсивности оптоакустического сигнала с ростом степени 

гликированности кожи связано не только с высоким поглощением света гликированной кожей (в 

диапазоне длин волн 540-620 нм), но и с повышенной эффективностью преобразования света в 

звук за счет большей упругости ткани из-за образовывающихся сшивок между волокнами. 

Было показано, что гликирование стенок сосудов приводит к образованию сшивок у 

белков сосудистых стенок [14]. Наблюдается существенное отличие преломляющих свойств 

эритроцитов у здоровых и больных диабетом пациентов [5], а также, что коэффициент 

отражения кожи больного диабетом различается в зависимости от степени структурных 

изменений, вызванных гликированием [15]. Показана возможность применения спектроскопии 

комбинационного рассеяния для определения гликированности гемоглобина [140]. 

К сожалению выводы, сделанные из различных исследований структуры кожи, часто 

носят достаточно противоречивый характер [43]. Так в работах [141, 143] было показано 

уменьшение гидратации рогового слоя кожи человека и мышей in vivo при развитии сахарного 

диабета, причем снижение содержания воды в роговом слое не связано с нарушением 

барьерных функций эпидермиса. Также было отмечено, что при сахарном диабете не 

увеличивается трансэпидермальная потеря воды [141, 142]. Однако, в работе [143] 

утверждается, что длительная гипергликемия нарушает барьерную функцию кожи, ее 

проницаемость. 

У мышей с моделированным сахарным диабетом было отмечено снижение 

профилерации кератиноцитов в эпидермисе [43, 142, 144], в то время как в работах [143, 144] 
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подобных изменений не наблюдалось при проведении исследований на крысах и мышах 

другого возраста. Также противоречивые результаты получены после исследования толщины 

эпидермиса при диабете [43]. В некоторых работах говорится о том, что толщина эпидермиса не 

изменяется [143-145] при развитии длительной гипергликемии у крыс, сахарного диабета у 

мышей и людей, в других утверждается, что толщина уменьшается [142, 144, 146] при 

использовании других моделей сахарного диабета или животных другого возраста, также 

сообщается об увеличении толщины эпидермиса [147]. В работе [144] различные выводы могли 

быть вызваны разным возрастом мышей, на которых проводились исследования. 

Противоречивые результаты могли быть получены ввиду использования различных моделей 

сахарного диабета. Изменение распределения коллагена в дерме наблюдали с помощью 

гистологии и микроскопии у больных диабетом, имеющих осложнения, в отличие от тех 

больных, у которых не было выявлено осложнений [148]. 

In vitro исследования гликирования белков ткани и крови путем инкубации в растворах 

рибозы [4, 149], или глюкозы [150, 151] показывают достаточно эффективное гликирование 

белков в течение 10-11 дней инкубации. Исследования коллагена IV типа плаценты человека 

[149], коллагена бычьей кожи [4], и гемоглобина [150, 151] представлены в литературе. 

Белки являются основными компонентами многих биотканей, гликирование белков 

приводит к значительному изменению структуры тканей [4, 7]. Поскольку проницаемость 

биоткани для ОПА и метаболических веществ во многом определяется структурой ткани и ее 

изменениями в результате протекания патологических процессов, таких как гликирование, то 

изменение скорости диффузии агента (коэффициента диффузии или коэффициента 

проницаемости) в биоткань на протяжении некоторого временного интервала будет отражать 

изменение структуры биоткани, и, таким образом может быть использовано в качестве 

биомаркера степени гликированности биоткани. Так как все жизненно важные органы, такие 

как миокард, сетчатка глаза, ткани головного мозга хорошо снабжаются кровью, т.е. в том числе 

и глюкозой, то у больных сахарным диабетом они подвергаются гликированию в первую 

очередь. К сожалению, проблема неинвазивного мониторинга ранних структурных изменений 

этих биотканей с помощью оптических методов остается до сих пор не решенной. Так как кожа 

является поверхностным органом, который может быть легко исследован оптически, а кожа 

также хорошо снабжается кровью и содержит большое количество белков, то можно 

предложить мониторинг ранних диабетических изменений в коже человека для предсказания 

влияния болезни на весь организм, в том числе и на жизненно важные органы. 

 

 



26 

 

1.2 Диффузия гиперосмотических химических агентов в биологических тканях. 

Оптическое просветление биологических тканей 

 

Функциональная визуализация и мониторинг транспорта эндогенных (метаболических) и 

экзогенных химических веществ в биологических тканях находятся под пристальным 

вниманием исследователей в течение последних десятилетий [16, 26-31]. 

Проницаемость биологических тканей для различных агентов исследуется с целью 

получения информации о механизмах взаимодействия биотканей с различными химическими 

веществами, в том числе метаболическими молекулами, о транспорте лекарств в биотканях и о 

влиянии агентов на оптические, диффузионные, морфологические и функциональные свойства 

биологических тканей [16, 26-28, 96, 131, 152, 153]. Подобная информация необходима при 

применении различных веществ в фармакологии и косметологии для лечения различных 

заболеваний, развития неинвазивных оптических методов диагностики и лечения [16, 154, 155], 

так как скорость действия лекарственных средств определяется в частности и скоростью 

диффузии лекарственного вещества, с которой молекулы вещества достигают нужной области 

организма. Разрабатываются методы направленной доставки химических веществ в биоткани, 

которые направлены на локализацию действия применяемого агента [154, 156], для этого 

применяются, к примеру, красители [155, 157], флуоресцентные или радиоактивные метки [16, 

158]. Для усиления проницаемости тканей для различных веществ разрабатываются 

многочисленные методы: использование химических усилителей (ДМСО, спирт и др.) [152, 157, 

159-162], микроабляции [154, 160, 163, 164], инъекций [154, 156], электрического тока [160], 

звуковых волн [159, 160], нагрева [160], массажа [159, 165], увеличение температуры ткани 

[154] и т.д. 

Для исследования и оценки проницаемости биологических тканей для химических 

веществ и скорости диффузии веществ в тканях используются методы, основанные на ядерном 

магнитном резонансе [16, 158], измерении фотоакустического сигнала [16, 159, 165, 166], 

спектров и сигналов отражения, пропускания [16, 29, 131, 132, 152, 155, 158, 165, 167-172], 

флуоресценции [16, 158], комбинационного рассеяния [16]. 

Коэффициент диффузии характеризует скорость, с которой молекулы растворимого 

вещества распространяются в среде растворителя [158]. Для описания проницаемости среды 

для веществ, для расчета коэффициента диффузии химического вещества в среде используются 

различные математические модели, которые в разной степени учитывают структуру среды 

(биологической ткани), ее разделение на слои и отдельные компоненты [158, 173, 174]. Теория 

рассеяния света фиброзными биотканями строится на теории рассеяния света Ми и её 

приближениях, где волокна ткани представляются в виде рассеивающих цилиндрических 
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частиц [32, 37, 38]. В основном в математических моделях описывается изменение 

концентрации химического агента в среде со временем и в пространстве, это описание 

основывается на законах Фика, из которых следует, что поток вещества пропорционален 

градиенту его концентрации [155, 157, 158, 161, 173-175, 272]. Рассматриваются как среды 

конечной толщины, так и полубесконечные среды в зависимости от геометрии среды и 

эксперимента [16, 158]. 

Коэффициент проницаемости биологических тканей для химических веществ может 

быть измерен с помощью оптической когерентной томографии, как отношение толщины 

исследуемой области ко времени, за которое агент ее проходит [16, 131, 164, 169-172]. Также 

диффузия веществ в средах рассматривается с точки зрения гидродинамического сопротивления 

молекулы в среде, броуновского движения молекул растворимого вещества в среде [158], 

баланса масс [158, 173]. 

Метод «оптического просветления» (ОП) биологических тканей в основном применяется 

для снижения светорассеяния в биологических тканях, однако достаточно широко используется 

и для определения скорости проникновения химических веществ в биоткани [26, 27, 29, 30, 32, 

33]. 

Осмос – процесс самопроизвольного переноса растворителя через полупроницаемую 

мембрану в направлении наибольшей концентрации растворенного вещества. В данном случае в 

качестве полупроницаемой мембраны выступает слой биоткани, в качестве растворителя - вода. 

Осмотичность (осмолярность) агентов характеризуется способностью вызывать осмос и 

определяется молярной концентрацией всех осмотически действенных молекул в 1 л воды [32, 

33, 176-178]. Осмотичность биологических жидкостей составляет приблизительно 0.3 осмоль/л 

[179] и увеличивается с ростом концентрации растворенного вещества в растворе [180]. 

Осмолярность – молярная концентрация всех осмотрически действенных молекул в 1 л 

раствора. Осмотическое давление – давление на раствор, который отделен от растворителя 

полупроницаемой мембраной, при котором осмос прекращается [178]. 

Процесс взаимодействия иммерсионного агента с биологической тканью носит сложный 

характер. С одной стороны, происходит осмотическая дегидратация биоткани, уход 

межтканевой жидкости из межтканевого и внутриклеточного пространства, с другой стороны, 

агент диффундирует в биоткань, частично замещая внутритканевую жидкость и цитоплазму, 

взаимодействуя со структурными компонентами ткани [32, 33]. Диффузия представляет собой 

процесс самопроизвольного распределения вещества по предоставленному объему [177]. Эти 

процессы влекут за собой согласование показателей преломления рассеивающих компонентов 

ткани (волокон, клеточных органелл) и их окружающей среды (ВТЖ, цитоплазмы), изменение 

упаковки тканевых структур [32, 33]. Таким образом, применение ОПА приводит к снижению 
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коэффициента рассеяния биоткани и увеличению фактора анизотропии за счет лучшего 

согласования показателей преломления и упаковки компонентов ткани, отсюда следует 

увеличение глубины проникновения света в биоткань [16, 26-28], она становится более 

прозрачной [181]. 

Дегидратация биоткани, диффузия в нее ОПА, изменение pH среды, в которой находится 

ткань, могут приводить к ее набуханию или сжатию. Набухание и сжатие ткани возникают по 

причине изменения расстояния между волокнами, а также из-за изменения диаметра 

коллагеновых, эластиновых волокон [32, 33]. Можно различать изменение геометрии ткани в 

разных направлениях. Сжатие/набухание биоткани можно охарактеризовать как «продольное 

сжатие/набухание» и «поперечное сжатие/набухание», то есть как сжатие/набухание вдоль или 

поперек волокон биоткани. Уровень pH поверхности кожи принимает значения от 4.8 до 5.9 

[182-189]. Уровень pH кожи может изменяться в зависимости от части тела [186, 188-190], 

возраста [187-189], пола [186, 190], потоотделения [183, 184], времени суток [184, 186], наличия 

заболеваний [190]. pH сердечной мышцы в среднем - 5.5 [191]. Изменение уровня pH среды, в 

которой находится ткань, в щелочную или кислотную сторону от изоэлектрической точки белка 

повышает степень набухания ткани [33]. 

Технология оптического просветления эффективно использовалась для исследования 

различных биотканей: кожи [16, 28, 164, 168, 192-200, 247, 276], скелетных мышц [31, 59, 60, 

96], твердой мозговой оболочки [132, 202], склеры глаза [26, 27, 167, 170, 203, 204], роговицы 

глаза [203], желудка [26], молочной железы [169, 205], легких [135], хрящевой ткани [54, 181], 

сердца [206] и других [16, 26, 27, 181]. В качестве ОПА для оптического просветления 

биотканей и крови эффективно применяются: глюкоза [16, 26-28, 59, 131, 132, 167, 168, 204], 

фруктоза [28, 181], рибоза [28], сахароза [207] маннитол [132], глицерин [16, 26-28, 131, 159, 

166, 192-194, 202], этиленгликоль [60, 96], полиэтиленгликоль [26, 152, 164, 165, 193, 204], 

рентгеноконтрастный раствор «Омнипак» (Йогексол) [203, 271], тразограф [204], композиции 

ОПА и некоторые другие [16, 26, 27, 164, 165]. Часто используются ОПА и химические 

усилители проницаемости биотканей, такие как ДМСО [42, 152, 194], пропиленгликоль [193] и 

тиазон [27, 165, 193]. 

Впервые управление оптическими свойствами клеток с помощью химических веществ 

было продемонстрировано в работе Барера в 1955 году [29, 201, 208]. C 1991 года эта методика 

начала широко использоваться для управления оптическими свойствами тканей глаза [29, 201, 

209, 210] и в настоящее время развитие методов оптического просветления биотканей получило 

достаточно широкое распространение. Наиболее известны группы кафедры оптики и 

биофотоники Саратовского государственного национального исследовательского 

государственного университета им. Н.Г. Чернышевского, центра биомедицинской фотоники 
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имени Бриттона Чанса уханьской национальной лаборатории оптоэлектроники хуажонского 

университета науки и технологии (г. Ухань, Китай), а также кафедры биомедицинской 

инженерии университета Хьюстона (Хьюстон, США). 

Так как к ОПА предъявляются определенные требования для эффективного и 

безопасного его применения к биологическим тканям, выбор оптимальной концентрации 

растворов является достаточно актуальной задачей. Например, растворы глицерина разных 

концентраций использовались в качестве оптических просветляющих агентов для оптического 

просветления многих биологических тканей: кожи [172, 194, 198, 200, 211-224], тканей стенки 

желудка [225], скелетной мышцы [226-228], сухожилия [224, 226, 228], твердой мозговой 

оболочки [202], тканей зуба [229], тканей груди [169]. В работах [198, 213-216, 220, 225, 227, 

228] было выявлено, что с ростом концентрации раствора увеличивается эффективность 

оптического просветления биотканей. В тоже время, несмотря на сильное оптическое 

просветление биотканей при воздействии на них сильноконцентрированными растворами 

глицерина, высокие концентрации могут быть небезопасными для тканей организма, могут 

помешать восстановлению исходных свойств биоткани после оптического просветления, или 

даже привести к некрозу при их длительном воздействии на биоткани [214, 225, 227]. Однако 

после недолговременного (в течение 7 минут) воздействия даже 100%-раствора глицерина на 

кожу человека ex vivo кожа может быть возвращена в первоначальное состояние при ее 

помещении в физиологический раствор [222]. При нанесении 50%- и 100%-растворов 

глицерина на твердую мозговую оболочку, 100%-раствор глицерина вызвал более сильную 

дегидратацию, однако диссоциации коллагена не было выявлено, а после нанесения 

физиологического раствора на биоткань была подтверждена обратимость процесса 

дегидратации ткани [202]. При сравнении 50%- и 80%-растворов глицерина в исследованиях по 

просветлению тканей желудка было показано, что 50%-раствор обладает достаточно большим 

просветляющим эффектом, хотя 80%-раствор приводит к более сильному просветлению 

биоткани [225]. В работе [217] после использования 50%-, 60%-, 70%-, 80%- и 90%-растворов 

глицерина для оптического просветления кожи свиньи ex vivo самым эффективным раствором 

для просветления был определен 70%-раствор глицерина. Несмотря на более высокую 

концентрацию, 80%- и 90%-растворы показали меньший эффект просветления. В работе [211] 

70%- и 100%-растворы глицерина использовались для просветления кожи свиньи in vitro. В 

первые 30 минут 70%-раствор глицерина показывал более сильный эффект просветления, 

однако через 1 час 100%-раствор показал большую эффективность. Медленное достижение 

высокой эффективности оптического просветления биотканей концентрированными растворами 

глицерина (85-100%) может быть связано с их высокой вязкостью (109-1410 мПа·с, t = 20ºC), 

вязкость 60-80%-растворов на порядок ниже - 10.8-60.1 мПа·с, для 10-50%-растворов вязкость 
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снижается еще на порядок и составляет 1.31-6.00 мПа·с [230]. При использовании 40%-, 50%- и 

75%-растворов глицерина с ростом концентрации глицерина в растворе был получен 

усиливающийся эффект просветления кожи in vivo вследствие ее дегидратации, однако через 1-2 

часа в области исследования возник отек [200, 214], который обусловлен гигроскопичностью 

глицерина [231]. При использовании растворов глицерина относительно низких концентраций 

(20%, 30%) не был получен достаточный эффект просветления кожи, действие растворов 

привело к ее набуханию [200, 214]. Увеличение толщины кожи in vivo через 10 минут после 

инъекции 20%, 30% растворов и уменьшение толщины после инъекции 75% раствора глицерина 

было определено из гистологических срезов [200]. На изображениях, полученных с помощью 

микроскопии с использованием второй гармоники, не было обнаружено диссоциации коллагена 

дермы после 30 минут воздействия 75%-раствора глицерина на кожу. Из изображений, 

сделанных с помощью электронной микроскопии, получили уменьшение диаметра 

коллагеновых волокон в дерме [200]. При использовании 100%-глицерина получили увеличение 

значения фактора анизотропии, что свидетельствует о набухании коллагеновых волокон дермы 

[194]. При использовании 100%-глицерина определили снижение массы кожи и увеличение 

объемной доли фибрилл сухожилия [224]. После исследования оптического просветления 

скелетной мышцы 25%-, 50%- и 75%-растворами глицерина, 50%-раствор был выбран, как 

оптимальный [226]. Осмотические свойства глицерина позволяют использовать его для 

перорального лечения повышенного внутриглазного и внутричерепного давления. Было 

показано, что пероральное введение 57%-раствора глицерина (0.57 г/мл) вызывает увеличение 

среднего артериального давления и глюкозы в капиллярной крови. Изменение осмолярности 

плазмы линейно зависит от дозы глицерина. Максимальное увеличение осмолярности плазмы 

после введения 1.7 г глицерина на 1 кг веса человека составило примерно 8% через 1 час после 

приема раствора [232]. 

Из вышеописанного можно сделать следующие выводы. Эффективность оптического 

просветления биотканей увеличивается с ростом концентрации глицерина в растворе, однако 

слишком высокие концентрации раствора глицерина (80-100%) могут оказать негативное 

влияние на биоткань при их длительном применении. Также концентрированные растворы 

глицерина (85-100%) обладают высокой вязкостью, что замедляет оптическое просветление 

биотканей, отек биоткани может появиться раньше, чем произойдет ее оптическое 

просветление. Исходя из этого, приемлемыми для применения к биологическим тканям 

являются 40-75% водные растворы глицерина, причем 70%-раствор показал хорошую 

эффективность оптического просветления [211, 217]. 

Важно отметить, что водные растворы глицерина обладают криопротекторными 

свойствами для применения к различным типам клеток, тканей и органов в связи с их 



31 

 

способностью ингибировать кристаллизацию льда, которая связана с концентрацией глицерина 

и водородными связями, образованными этими растворами [86]. Поэтому исследование 

взаимодействия водных растворов глицерина с биотканями может быть также полезным в 

области криобиологии. 

Благодаря своей эффективности, доступности и биосовместимости полиэтиленгликоль 

также успешно применяется в качестве ОПА [28, 233-237]. Полиэтиленгликоль (ПЭГ) – 

полимер этиленгликоля, принадлежащего к классу двухатомных спиртов. В зависимости от 

молекулярного веса полиэтиленгликоль может быть вязкой жидкостью, гелеобразным или 

твердым веществом. Например, ПЭГ-300 и ПЭГ-400 являются прозрачными вязкими 

бесцветными жидкостями с молекулярным весом 300 и 400 дальтон, и обладают сильными 

гигроскопическими свойствами, ослабевающими с увеличением молекулярного веса [231, 238]. 

Полиэтиленгликоль активно применяется в медицине и косметологии как основа для мазей, 

зарегистрирован в качестве пищевой добавки E1521, используется как растворитель, экстрагент, 

консервант, а также сильный осмотик [238]. Ранее коэффициенты диффузии ПЭГ-300 и ПЭГ-

400 были измерены в роговом слое эпидермиса кожи [239], роговице и конъюнктиве глаза [240] 

и агарозном геле, моделирующем эпителиальную мембрану [241]. Однако, несмотря на 

достаточно широкое применение ПЭГ как в косметологии, так и в качестве просветляющего 

агента, анализ доступной нам литературы показывает, что диффузия ПЭГ-300 и ПЭГ-400 в 

тканях кожи исследована недостаточно [207, 234, 239, 241-242]. 

Так как метод оптического просветления биологических тканей основан на изменении 

показателя преломления внутритканевой жидкости, необходимо учитывать показатели 

преломления биотканей и их компонентов, что также влияет на выбор оптического 

просветляющего агента. ОПА должен иметь показатель преломления, близкий к показателю 

преломления рассеивателей биоткани и выше показателя преломления внутритканевой 

жидкости. Средние значения показателей преломления кожной, мышечной и сердечной 

мышечной тканей, полученные путем усреднения литературных данных [33, 84-86, 88-91, 101-

105, 108], составили 1.4170.064, 1.4010.034 и 1.3810.001. Показатель преломления 

дегидратированных кожи и миокарда человека в работе [243] равен 1.5, мышцы крысы в работе 

[108] был получен равным 1.5840.025. 

Для изучения кинетики изменения оптических свойств биотканей при их взаимодействии 

с ОПА разрабатываются и широко используются различные экспериментальные методы, и в 

свою очередь технику оптического просветления можно использовать для улучшения 

различных технологий оптической визуализации, в том числе линейной и многофотонной 

микроскопии, оптической когерентной томографии и микроскопии за счет увеличения глубины 

зондирования и повышения пространственного разрешения данных методов [16, 26-28, 33, 131]. 
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Для анализа скорости диффузии ОПА в биологических тканях и эффективности 

оптического просветления биотканей необходимо создание специальных моделей, которые 

учитывают структурные и оптические характеристики биологической ткани, а также функции, 

описывающие процессы, происходящие в ткани [33]. Коэффициент диффузии ОПА в 

биологической ткани характеризует скорость проникновения молекул ОПА в биоткань, а время 

диффузии ОПА в биоткань – время оптического просветления биоткани. Время диффузии и 

коэффициент диффузии характеризуют диффузные свойства биологической ткани для 

различных химических агентов [33, 96, 158]. 

При использовании растворов разной концентрации диффузия ОПА в биоткань и 

дегидратация биоткани вносят разный вклад в оптическое просветление ткани. Было показано 

[96], что в случае, когда процентное содержание свободной воды в биоткани сопоставимо с 

процентным содержанием воды в растворе в основном происходит диффузия агента в биоткань, 

т.е. доминирующим является иммерсионный эффект. При использовании 

высококонцентрированных растворов происходит сильная дегидратация биоткани ввиду 

высокого осмотического давления. 

Скорость проникновения агента в биоткань и эффективность оптического просветления 

биоткани могут указывать на наличие в ней патологий, таких как атеросклеротические 

сосудистые заболевания [27, 134] или рак [27, 84-88, 169-171, 205, 244]. 

 

1.3 Выводы 

Анализ литературы показывает, что изучение диффузии химических агентов в 

биологических тканях и влияния сахарного диабета на структурные особенности биологических 

тканей является перспективным научным направлением. Исходя из многочисленных 

исследований, можно сделать вывод, что увеличение уровня глюкозы в живом организме 

вызывает структурные изменения биологических тканей, что должно приводить к изменению 

диффузионных свойств биотканей. Однако данные о проницаемости биологических тканей в 

условиях диабета для различных химических агентов отсутствуют в российской и зарубежной 

литературе, что вызывает необходимость проведения исследований, направленных на изучение 

диффузионных свойств различных биологических тканей, которые важны для развития 

оптических методов мониторинга патологий биотканей, вызванных развитием сахарного 

диабета. 

Диффузионные свойства биологических тканей возможно исследовать с помощью 

метода оптического просветления биологических тканей. Несмотря на большое количество 

работ, посвященных изучению диффузии химических агентов в различных биотканях, 

коэффициенты диффузии некоторых биологически совместимых ОПА в здоровых и 
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диабетических биотканях не определены. Также мало исследованы эффекты влияния ОПА на 

геометрические параметры тканей. 

Исследование диффузионных свойств здоровых и диабетических биотканей, 

определение коэффициентов диффузии химических веществ в тканях, исследование изменения 

геометрических параметров тканей под воздействием химических веществ способствует 

развитию оптических методов мониторинга патологий биотканей, вызванных развитием 

сахарного диабета, позволяет расширить возможности использования метода оптического 

просветления биотканей, улучшить математические модели, описывающие поведение 

биологических тканей во время их оптического просветления. 
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Глава 2. Исследование диффузии гиперосмотических химических агентов в 

коже ex vivo и сердечной мышечной ткани in vitro 

 

Целью исследования является демонстрация того, что оптическими свойствами 

сердечной мышцы и кожи можно управлять путем использования различных оптических 

просветляющих агентов, определение параметров кинетики изменения геометрических 

параметров биотканей при воздействии на них используемых оптических просветляющих 

агентов, определение коэффициентов диффузии агентов в биотканях. 

 

2.1 Материалы и методы 

 

2.1.1 Исследуемые образцы и оптические просветляющие агенты 

 

В исследованиях использовались следующие ОПА: 40%-раствор глюкозы 

("НовосибХимФарм", Новосибирск, Россия), водный 60%-раствор глицерина, 

полиэтиленгликоль-300 (ПЭГ-300) (Sigma-Aldrich, Германия), полиэтиленгликоль-400 (ПЭГ-

400) (Sigma-Aldrich, Бельгия), «Омнипак
®

» (активное вещество - йогексол) 300 мг йода/мл 

(Amersham Health, Ирландия). 

В таблице 4 приведены значения показателя преломления n на длине волны λ=589 нм, 

плотности ρ, вязкости η, осмотического давления Р, осмолярности Osm, молекулярной массы 

Mr, гидродинамического радиуса молекул RM и pH для ОПА, используемых в исследованиях. 

Показаны биоткани, которые служили объектами исследований. 

Водный 60%-ный раствор глицерина был получен путем смешивания глицерина («База 

№1 химреактивов", Старая Купавна, Россия) и дистиллированной воды, пропорции 

рассчитывались по закону Гладстона-Даля для двухкомпонентных растворов [52]: 

glglwaterwatergl_sol CnCnn  ,     (1) 

где gl_soln  - показатель преломления раствора глицерина, watern  - показатель преломления воды, 

waterC  - объемная доля воды, gln  - показатель преломления глицерина, glC  - объемная доля 

глицерина. 
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Таблица 4. Исследуемые биоткани; значения показателей преломления на длине волны 589 нм 

(n), плотности (ρ), вязкости (η), осмотического давления (Р), осмолярности (Osm), 

молекулярной массы (Mr), гидродинамического радиуса молекул (RM), pH ОПА, используемых в 

исследованиях. 

Биоткань ОПА n 
ρ, 

г/мл 

η, 

сП 

Р, 

МПа 

Osm, 

осмоль/л 

Mr, 

Да 

RM, 

Å 

pH 

Миокард 

свиньи 

in vitro 

60%-

раствор 

глицерина 

1.414 

1.15 

(20ºС) 

[231] 

11 

(20ºС) 

[230, 

231] 

 12.48 92 [231] 

2.6-

3.1 

[245] 

4 

40%-

раствор 

глюкозы 

1.391  

63 (60 

ºС) 

[273] 

 2.22 198 [231] 
3.6 

[246] 

3 

 

Кожа 

крысы 

ex vivo 

ПЭГ-300 1.463 
1.125 

[247] 

69 

(25ºС) 

[231] 

52.78  
285-315 

[247, 231] 
 7 

ПЭГ-400 1.465 
1.128 

[248] 

90 

(25ºС) 

[231] 

44.13  
380-420 

[248, 231] 
 7 

Омнипак
®
 

(300 мг 

йода/мл) 

1.438  
12 

(20ºС) 
 0.47  
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Показатели преломления ОПА измерялись на многоволновом рефрактометре Аббе DR-

M2/1550 (ATAGO, Япония) на 12-ти длинах волн в диапазоне от 450 до 1550 нм и 

интерполировались. Результаты измерений представлены в таблице 5. 

 

Таблица 5. Показатели преломления ОПА на разных длинах волн 

λ, нм 450 480 486 546 589 644 656 680 930 1100 1300 1550 

60%-раствор 

глицерина 
1.4211 1.4203 1.4200 1.4166 1.4140 1.4131 1.4125 1.4107 1.4067 1.4038 1.3971 1.3951 

40%-раствор 

глюкозы 
1.3982 1.3956 1.3953 1.3921 1.3909 1.3885 1.3884 1.3869 1.3819 1.3795 1.3736 1.3699 

ПЭГ-300 1.4709 1.4685 1.4682 1.465 1.4631 1.4610 1.4604 1.4596 1.4559 1.4544 1.4501 1.4460 

ПЭГ-400 1.4733 1.4708 1.4706 1.4670 1.4649 1.4633 1.4627 1.4620 1.4581 1.4567 1.4526 1.4483 
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Интерполяция выполнялась с использованием соотношения [249]: 

 
2

* * *2 * *25 64
0 1 2 3 72 * *2 *2 *2 *2 *2

1 1

1 UV IR

a aan
a a a T a T a

n
  

     


       

  
, (2) 

где n – показатель преломления ОПА; 
*

0    – относительная плотность просветляющего 

агента, ρ0 = 1 г/мл; 
*

0    – относительная длина волны, 0 = 589 нм; UV = 229.202 нм; IR = 

5432.937 нм;  – длина волны в нм; 
*

0T T T  – относительная температура просветляющего 

агента, T0 = 273.15 К. В таблице 6 приведены коэффициенты интерполяции для используемых 

ОПА. 

 

Таблица 6. Коэффициенты интерполяции спектральной зависимости показателей преломления 

ОПА 

ОПА a0 a1 a2 a3 a4 a5 a6 a7 

60%-раствор 

глицерина 
0.23518 0.02474 -5.44604×10-3 -9.50715×10-4 4.21094×10-3 91.07306 5.1933×104 -0.02712 

40%-раствор 

глюкозы 
0.23486 0.02446 -5.74523×10-3 -1.00369×10-3 4.32445×10-3 108.29323 6.20682×104 -0.03494 

ПЭГ-300 0.23858 0.02777 -2.28051×10-3 -6.28375×10-4 4.23549×10-3 -88.63291 -5.08374×104 -0.02324 

ПЭГ-400 0.23821 0.02743 -2.6284×10-3 -6.05667×10-4 4.28405×10-3 -68.04619 -3.85264×104 -0.02098 

 

Спектральные зависимости показателей преломления ОПА использовались в расчетах 

коэффициентов диффузии ОПА в биологических тканях. 

Осмотическое давление ПЭГ-300 и ПЭГ-400 вычислялось с использованием 

соотношения [250]: 

 
2P C C   , (3) 

где Р – осмотическое давление, МПа; С – молярная концентрация, моль/л; для ПЭГ-300: α = 1.7, 

β = 3.3 и для ПЭГ-400: α = 1.6, β = 5.0. СПЭГ-300 = 3.75 моль/л и СПЭГ-400 = 2.815 моль/литр. 

Осмолярность 40%-раствора глюкозы и 60%-раствора глицерина рассчитывалась 

следующим образом. Молярные концентрации MC  растворов определялись по формуле [177]: 

M
CM


 ,       (4) 

где   - плотность раствора, M  - молярная масса растворенного вещества. 

Для неэлектролитов 1 моль/л равен 1 осмоль/л [178]. В результате осмолярность 40%-

раствора глюкозы была получена равной 2.22 осмоль/л, а 60%-раствора глицерина - 12.48 
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осмоль/л. Таким образом, осмолярность раствора глицерина приблизительно в 5.5 раз выше 

осмолярности раствора глюкозы. 

Уровень pH растворов измерялся с помощью pH-метра-милливольтметра pH-410 («НПО 

Аквилон», г. Подольск, Россия) с погрешностью прибор ±0.05, а также с помощью 

индикаторной бумаги («Реахим», Россия). 

В исследованиях использовались образцы кожи ex vivo и миокарда in vitro. Образцы кожи 

ex vivo были получены от белых аутбрендных лабораторных крыс. Предварительно шерсть с 

поверхности кожи удалялась с помощью крема-депилятора «Veet» (Reckitt Benckiser, Франция), 

после чего обрабатывалась физиологическим раствором для удаления остатков крема с 

поверхности ткани. С помощью хирургических ножниц вырезались образцы кожи площадью 

приблизительно 10×15 мм
2
. Подкожный жировой слой, препятствующий проникновению 

гидрофильных веществ в дерму, удалялся. Тонкие образцы миокарда in vitro площадью 

приблизительно 10×15 мм
2
 были получены из свежего свиного сердца с помощью скальпеля. 

В каждой серии экспериментов использовалось по десять образцов биотканей. В 

исследованиях использовались двадцать образцов свиного миокарда in vitro, десять из которых 

помещались в 40%-раствор глюкозы ("НовосибХимФарм", Новосибирск, Россия), другие десять 

образцов - в 60%-раствор глицерина. 

Пятьдесят образцов кожи крысы ex vivo были разделены на группы, каждая из которой 

включала в себя по десять образцов. Для каждой группы образцов кожи был выбран оптический 

просветляющий агент: 40%-раствор глюкозы, 60%-раствор глицерина, ПЭГ-300 и ПЭГ-400, 

«Омнипак». 

 

2.1.2 Экспериментальная установка и методы измерения 

 

Измерение спектров коллимированного пропускания образцов биотканей проводилось с 

помощью многоканального спектрометра USB4000-Vis-NIR (Ocean Optics, США). Образец 

ткани закреплялся на пластиковой пластине размером 3.5×1.5 cм
2
 с отверстием в центре 

площадью 8×8 мм
2
 и помещался в стеклянную кювету с ОПА объемом 5 мл. Кювета 

устанавливалась между двумя волоконно-оптическими кабелями P400-1-UV-VIS (Ocean Optics, 

США) с внутренним диаметром 400 мкм. Для обеспечения коллимированности пучка на торцах 

волокон с помощью стандартных разъемов SMA-905 закреплялись коллиматоры 74-ACR (Ocean 

Optics, США). Галогенная лампа HL-2000 (Ocean Optics, США) использовалась в качестве 

источника излучения. Схема установки представлена на рисунке 1. 

Кинетика изменения коллимированного пропускания образца регистрировалась путем 

последовательной записи спектров коллимированного пропускания в диапазоне 500-900 нм 
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каждые 2-10 минут в течение 1.5-2 часов. В случае применения «Омнипака» измерения 

проводились в ближнем ИК спектральном диапозоне 900-2150 нм с помощью спектрометра 

NIRQUEST 512-2.2 (Ocean Optics, США). Все измерения проводились при комнатной 

температуре (~ 20°C). 

Толщина образцов, помещенных между предметными стеклами, измерялась в пяти 

точках с помощью микрометра с точностью 5 мкм, после чего значения усреднялись. Вес 

образцов измерялся до начала и после эксперимента с использованием электронных весов 

(SCIENTECH, SA210, USA) с точностью 1 мг. 

 

 

Рисунок 1. Схема экспериментальной установки для измерения коллимированного 

пропускания образца биоткани, включающая в себя галогенную лампу HL-2000, 

оптические волокна с коллиматорами, кювету с образцом на пластиковой пластине, 

погруженной в раствор, многоканальный спектрометр USB4000-VIS-NIR и компьютер 

 

Кинетика коллимированного пропускания кожи была использована для получения 

коэффициентов (степени) эффективности оптического просветления образцов биотканей, 

коэффициентов диффузии ОПА в биотканях, коэффициентов проницаемости биологических 

тканей для ОПА, и характеристического времени диффузии ОПА в ткани. 

Характеристическое время диффузии ОПА в ткани  и максимальное пропускание 

коллимированного света через образцы биотканей 0max TT  , помещенные в ОПА, определялось 

путем аппроксимации временных зависимостей коллимированного пропускания образцов 

биотканей  tT  уравнением: 

    00max
τ

exp T
t

TTtT 







  ,   (5) 
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где 0T  и maxT - начальное и максимальное значение коллимированного пропускания образца 

биологической ткани. 

Степень оптического просветления является одним из важнейших параметров 

характеризующих сравнительную эффективность различных просветляющих агентов. Степень 

(эффективность) оптического просветления effOC  образцов биотканей оценивалась как 

отношение разности между максимальным ( maxT ) и начальным ( 0T ) пропусканием к исходному 

( 0T ) пропусканию образца: 

0

0max

T

TT
OCeff


        (6) 

Также была произведена оценка степени (эффективности) оптического просветления 

образцов кожи как отношение разницы между минимальным minsμ  и начальным 0sμ  значениями 

коэффициента рассеяния к начальному 0sμ  значению коэффициента рассеяния кожи, 

полученные из значений коллимированного пропускания с помощью закона Бугера-Ламберта: 

0s

mins0s

μ

μμ 
effOC       (7) 

Полученные значения степени эффективности ОП усреднялись по длинам волн и исследуемым 

образцам. Второй способ оценки эффективности ОП (формула 7) дает более точный результат, 

так как в данном случае учитывается толщина исследуемых образцов. 

 

2.1.3 Измерение геометрических параметров образцов биотканей при оптическом 

просветлении 

 

Двадцать образцов свиного миокарда in vitro использовалось для выявления кинетики 

изменения их веса, толщины, площади и объема во время иммерсии в 40%-растворе глюкозы и 

60%-растворе глицерина. 

Сорок образцов кожи ex vivo, полученных способом, описанным в пункте 2.1.1 

использовалось для исследования кинетики изменения их веса, толщины, площади и объема во 

время иммерсии в 40%-растворе глюкозы, ПЭГ-300 и ПЭГ-400. 

Сначала производились измерения веса и толщины, а также регистрация изображения 

интактного образца биоткани с помощью цифровой фотокамеры, затем образец помещался в 

оптический просветляющий агент на 5 минут, после чего вновь производились измерения и 

запись. Измерения продолжались в течение 2 часов. 
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Весовые измерения проводились на электронных весах (SCIENTECH, SA210, USA) с 

точностью 1 мг. 

Толщина образцов измерялась микрометром с точностью 5 мкм: каждый образец 

помещался между двумя предметными стеклами, после чего толщина измерялась в пяти точках, 

результаты усреднялись. 

Для вычисления площади образца его помещали на тест-объект с масштабной линейкой 

и фотографировали с помощью цифровой камеры. Площадь каждого образца была получена 

после обработки цифровых изображений. Типичные изображения образца миокарда на всех 

этапах обработки представлены на рисунке 2. Для оценки площади образца сначала 

изображение обрабатывалось с помощью функции READ_HLS_HUE программного 

обеспечения MathCad (Parametric Technology Corporation, США) для разложения полноцветного 

изображения (рис. 2а) на три компоненты: красную, зеленую и синюю (рис. 2б). Медианный 

фильтр использовался для снижения шума, устранения бликов и т.д. (рисунок 2в). Всем 

пикселям, которые не были заняты образцом, присваивалось значение 255 (рис. 2г). Вычислялся 

коэффициент перехода от линейных размеров в пикселях к линейным размерам в миллиметрах, 

определялся размер всего изображения. Число пикселей, занимаемых образцом (со значениями, 

отличными от 255), подсчитывалось и переводилось в квадратные миллиметры с помощью 

следующего уравнения: 

)(

)(

)()(

)( 2

Hcols

zHrows

HrowsHcols

HF
S

SS

s 





,    (8) 

где F - функция, рассчитывающая число пикселей, занимаемых образцом, cols - количество 

колонок, rows - количество строк, H - первоначальное изображение, Hs - изображение образца на 

белом фоне, z - ширина изображения. 

 

    

а б в г 

Рисунок 2. Изображение образца миокарда (а), разложенное на оттенки (б), 

обработанное медианным фильтром (в), результат цифровой обработки изображения (г) 
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Результатом аппроксимации кинетики изменения веса  tW  образца кожи являются 

параметры кинетики дегидратации образца, «продольное сжатие» оценивалось из кинетики 

изменения площади  tS  образца, «поперечное сжатие» - из измерений толщины  tl  образца. 

Полученные временные зависимости толщины, веса и площади образцов кожи, 

иммерсированных в ПЭГ-300 и ПЭГ-400, нормировались на значения, измеренные в начальный 

момент времени, до помещения кожи в растворы, усреднялись по всем образцам, после чего 

аппроксимировались уравнением: 

 
 

  0exp
0

y
t

A
tA

tA
tA

D

Dnorm 















,    (9) 

где )(tAnorm
 - нормированное значение толщины, площади или веса образца, )0( tA  и )(tA  - 

значение измеренного параметра в начальный момент времени 0t  и в момент времени t  

соответственно, AD – константа, характеризующая максимальную степень дегидратации/сжатия 

образца, Dτ  - характеристическое время дегидратации/сжатия образца, 0y  характеризует 

остаточное значение веса, площади, толщины или объема образца после дегидратации. 

Поскольку для некоторых иммерсионных агентов после уменьшения измеряемых 

параметров наблюдается набухание образцов биотканей при их иммерсии в ОПА, уравнение 

аппроксимации (9) заменялось уравнением (10) которое включает в себя две части, одна из 

которых представляет собой кинетику дегидратации образца биоткани, а вторая – кинетику 

набухания образца биоткани. Полученные временные зависимости толщины, веса и площади 

образцов миокарда, помещенных в 40%-раствор глюкозы и 60%-раствор глицерина, и образцов 

кожи, иммерсированных в 40%-раствор глюкозы, аппроксимировались уравнением: 
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 ,  (10) 

где B(t) и B(t=0) - значение измеренной величины в момент времени t  и 0t  соответственно, AD 

и Bs - максимальная степень дегидратации/сжатия и набухания образца, соответственно, w  - 

характеристическое время диффузии воды, g  - характеристическое время диффузии агента, y0 - 

наименьшее значение величины, которое может быть достигнуто. 

Объем образцов определялся как произведение площади на толщину. Полученные 

временные зависимости толщины, площади и объема образцов биотканей использовались при 

оценке коэффициентов диффузии ОПА в биоткань. 
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2.1.4 Метод определения коэффициентов диффузии гиперосмотических химических агентов в 

биологических тканях in vitro, еx vivo 

 

Коэффициент диффузии в данном случае представляет собой среднюю скорость 

обменного потока ОПА в биоткань и воды из биоткани, т.е. относительный коэффициент 

диффузии. С большой степенью достоверности фиброзные ткани (и в особенности 

внутритканевый матрикс этих тканей) могут быть представлены как полиэлектролитные гели 

[40, 82, 191, 251]. В силу этого, описание процесса диффузии может быть выполнено с 

привлечением хорошо развитого аппарата физической и коллоидной химии [252, 253]. Согласно 

данному подходу, подвижность молекул в бинарных системах характеризуется парциальными 

коэффициентами самодиффузии молекул растворителя (в нашем случае воды) и молекул 

растворенного вещества (ОПА). При этом потоки молекул растворителя и растворенного 

вещества взаимодействуют друг с другом, и соответсвующие коэффициенты диффузии 

называются связанными друг с другом коэффициентами взаимодиффузии [252, 253]. К 

сожалению, в настоящее время, не существует надежных методов раздельного измерения этих 

коэффициентов или они могут быть измернены только в отдельных частных случаях. В этом 

случае при анализе диффузии высококонцентрированных веществ в биотканях можно говорить 

об относительном коэффициенте диффузии, характеризующем среднюю скорость обменного 

потока ОПА в биоткань и воды из биоткани. 

Используемый метод оценки коэффициентов диффузии иммерсионных жидкостей в 

биологические ткани основан на восстановлении значения коэффициента диффузии по 

кинетике изменения коллимированного пропускания образца биоткани in vitro, помещенного в 

ОПА [16, 26, 132, 254], путем минимизации целевой функции [16, 254, 255]: 

      
2

1

exp,, 



tN

i

ici

teor

c tTtDTtDf      (11) 

где  i
teor

c tDT ,  – рассчитанный коэффициент пропускания образца при заданном значении 

коэффициента диффузии D в момент времени t, сек,  ic tT exp
 – экспериментально измеренное 

значение коэффициента пропускания в момент времени t, сек, tN  – количество 

экспериментальных точек временной зависимости коллимированного пропускания образца 

биоткани на определенной длине волны. 

Для теоретических расчетов кинетики изменения коэффициента коллимированного 

пропускания образца биологической ткани используется следующий алгоритм, определяющий 

зависимость коэффициента коллимированного пропускания образца от концентрации ОПА 
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внутри него. Временная зависимость коллимированного пропускания образца  tTc  при 

оптическом просветлении определяется законом Бугера-Ламберта как [16, 132, 254]: 

         tltttT teor

c  ,μμexp, Sa  ,     (12) 

где ),(μa t  и  t,μS   - кинетика изменения коэффициента поглощения и рассеяния образца 

биоткани, соответственно, см
-1

, )(tl - кинетика изменения толщины образца, см, λ  - длина 

волны, нм. 

Оптическую модель образца фиброзной биоткани можно представить в виде пластины 

толщиной l, состоящей из цилиндров, упакованных параллельно плоскостям поверхностей 

пластины. Цилиндры помещены в базовое вещество, представляющее собой внутритканевую 

жидкость. Рассеяние света рассматривается в рамках теории Ми [33, 254]. Кинетика изменения 

коэффициента поглощения биоткани ),(μa t  определялась с помощью уравнения [254]: 

  2

0aSa /πσ)(),(μ att   ,         (13) 

где )(S t  - кинетика изменения объемной доли рассеивателей биоткани,   0a  - поперечное 

сечение поглощения, см, которое может быть найдено при подстановке начальных (при t=0) 

значений коэффициента поглощения 
0aμ  и объемной доли рассеивателей биоткани 

0S  [33, 98, 

99], a - радиус волокон-рассеивателей, см. 

Экспериментально полученные временные зависимости толщины )(tl  и площади )(tS  

образца использовались для учета изменений его объема )(tV  и объемной доли рассеивателей 

)(S t  [16, 254]: 

)(/)( 00SS tVVt   ,      (14) 

где начальный объем образца и кинетика изменения объема вычисляются как 
000 lSV   и 

)()()( tltStV  , соответственно, 
0S  и 

0l  - начальные площадь и толщина образца, объемная доля 

рассеивателей интактного образца S0 0.2 0.3    [33, 256, 257]. 

Коэффициент рассеяния биоткани определяется выражением [16, 26, 254, 258]: 

   
 

)(1

)(1
λ,

π

)(
λ,μ

S

3

S

S2

S

S
t

t
t

a

t
t











 ,     (15) 

где   )(1)(1 S

3

S tt    - фактор упаковки рассеивателей,  tλ,S  - сечение рассеяния частицы, 

зависящее от времени и длины волны, см и определяющееся по формуле [16, 37, 254]: 
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где      tnntm λ,/λλ, IS  - отношение показателей преломления рассеивающих волокон  λSn  и 

окружающей их среды (внутритканевой жидкости)  tn λ,I
,    /λλ,π2λ, I tantx   - 

относительный размер рассеивателей. 

Что касается кожи, ее большую часть по сравнению с другими слоями занимает дерма, 

поэтому оптические характеристики кожи определяются в основном оптическими свойствами 

дермы. В данном случае рассеиватели представляют собой коллагеновые волокна. Спектральная 

зависимость показателя преломления коллагеновых волокон  λcol

sn  имеет вид [132, 254]: 

 
6

13

4

9

2 λ

1039.4

λ

1048.1

λ

4.15880
439.1λ





col

sn .                                   (17) 

Показатель преломления мышечных волокон может быть взят равным 1.48-1.49 [33, 259]. 

Проникновение ОПА в биоткань приводит к увеличению показателя преломления 

внутритканевой жидкости. Временную зависимость показателя преломления внутритканевой 

жидкости  tn λ,I
 можно найти из закона Гладстона-Даля [52], для двухкомпонентных 

растворов, одним из компонентов в этом случае является внутритканевая жидкость, другим – 

ОПА [16, 254]: 

        )(λ)(1λλ, AO0II tCntCntn C  ,    (18) 

где  λAOCn  - показатель преломления ОПА,  λ0In  - показатель преломления внутритканевой 

жидкости, зависящий от длины волны в начальный момент времени t = 0 [16, 98, 254]: 
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Задача оценки скорости диффузии решается в рамках модели свободной диффузии с 

учетом изменения фактора упаковки рассеивателей и наличия встречного потока воды, что 

выражается в виде среднего значения относительного коэффициента диффузии. Площадь 

нижней и верхней поверхностей образца значительно превышает площадь боковых сторон 

образца, поэтому можно пренебречь краевыми эффектами и решать одномерную задачу 

диффузии. Одномерное уравнение диффузии представляет собой второй закон Фика и имеет 

вид [16, 26, 33, 49, 132, 251]: 

   2

2

, ,C x t C x t
D

t x

 


 
,     (20) 

где  txC ,  - концентрация ОПА в образце биоткани, г/мл; D  - относительный коэффициент 

диффузии ОПА, см
2
/сек; t - время диффузии, сек; х - пространственная координата по толщине 

образца, см. 
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Начальное условие отражает отсутствие иммерсионного агента внутри образца биоткани 

до иммерсии во всех внутренних точках образца: 

  00, xС .      (21) 

Количество иммерсионного агента вокруг образца намного больше, чем объем образца, 

а, следовательно, первое граничное условие означает, что проникновение агента в образец 

биоткани не влияет на концентрацию ОПА в кювете [16, 254]: 

  0,0 CtС  ,       (22) 

где C0 - концентрация раствора глюкозы в кювете, г/мл. 

Первое граничное условие выполнялось в экспериментах, так как объем иммерсионного 

раствора (глюкозы, глицерина и т.д.) в кювете составлял 3000-5000 мм
3
, а объем образцов 

биоткани был менее 150 мм
3
. 

В зависимости от того, какая биологическая ткань исследуется, можно различать 

диффузию ОПА с одной или с двух сторон образца, следовательно, второе граничное условие 

будет различным для двух случаев. Для кожи имеет место односторонняя диффузия ОПА в 

ткань, так как эпидермис обладает сильными барьерными свойствами, направленными против 

проникновения в кожу чужеродных молекул, поэтому ОПА проникает в образец в основном со 

стороны дермы. Второе граничное условие для этого случая выражаются следующим образом 

[16, 254]: 
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.      (23) 

Если исследуются мышечная ткань, имеет место двухсторонняя диффузия, в этом случае 

второе граничное условие примет вид [16, 254]: 

  0,С l t C    (24) 

Уравнение диффузии (20) в случае односторонней диффузии, т.е. с учетом начального 

(21) и граничных (22), (23) условий, имеет следующее решение [16, 254]: 
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Кинетика изменения концентрации ОПА, усредненная по объему образца, для 

односторонней диффузии может быть представлена уравнением [16, 254]: 
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В первом приближении уравнение для односторонней диффузии (26) сводится к 

уравнению [132, 254]: 

 /τexp(1)C( 0 tCt  ,      (27) 
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где τ  - характеристическое время диффузии, сек: 

D

l
2

2

π

4
τ  .      (28) 

Когда имеет место двухсторонняя диффузия, решение уравнения диффузии (20) с учетом 

начального (21) и граничных условий (22), (24) принимает вид [16, 254]: 

 
 

 
 































 


 



0
2

2
2

0 12exp
12

sin
12

4
1,

i l

tD
i

l

xi

i
CtxC




.  (29) 

Кинетика изменения средней концентрации ОПА в образце биоткани в случае 

двухсторонней диффузии имеет вид [16, 132, 254]: 
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Для двухсторонней диффузии первое приближение уравнения (30) принимает вид (27), 

однако характеристическое время диффузии τ  в этом случае выражается следующим образом: 

D

l
2

2

π
τ  .      (31) 

Для получения параметров интактных образцов биотканей были использованы 

измерения коллимированного пропускания образцов до начала их оптического просветления. 

Радиус волокон-рассеивателей a рассчитывается при подстановке начального (при t=0) значения 

коэффициента рассеяния 
0Sμ  (интактного образца) и определяющих его величин в уравнение 

(15). Начальное значение коэффициента рассеяния получали из экспериментальных данных с 

помощью уравнения: 

 
S0 a 0

0

ln ( 0)
μ μ

T t

l


   .     (32) 

Радиус волокон для различных образцов кожи принимал значения в диапазоне 40-75 нм 

[256]. Полученные значения радиуса волокон хорошо согласуются с радиусом волокон кожи 

человека, измеренным с помощью электронной микроскопии и равным 20-75 нм [49]. 

Нужно отметить, что в уравнении (12) коэффициенты поглощения и рассеяния 

принимаются пространственно однородными для каждого момента времени. Это допущение 

справедливо, поскольку в ходе измерений коэффициент затухания автоматически усредняется 

вдоль коллимированного пучка света, пересекающего образец. Таким образом, измеренная 

кинетика описывает поведение пространственно усредненного коэффициента затухания с 

преобладанием в нем коэффициента рассеяния (μa << μs). 

Для минимизации целевой функции (11) использовался нелинейный метод наименьших 

квадратов Левенберга-Марквардта, подробно описанный в работе Press и др. [255]. Повторение 
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процедуры повторялась до тех пор, пока экспериментальные и расчетные данные не будут 

согласованы с заданной точностью. Для завершения итерационного процесса использовалось 

следующее выражение [254]: 

   

 

*

*
1

,1
0.01

tN
c i c i

it c i

T D t T t

N T t


 .    (33) 

Для оценки коэффициентов проницаемости биотканей P для различных иммерсионных 

агентов в случае односторонней диффузии может использоваться следующее выражение [176]: 

l

D
P  .      (34) 

Для двухсторонней диффузии коэффициент проницаемости биотканей выражается 

следующим образом [176]: 

l

D
P

2
 .     (35) 

Все величины в каждом случае рассчитывались путем усреднения значений, полученных 

по исследуемым образцам, и представлены в виде среднего значения и его стандартного 

отклонения (x±sd). 

Отклонения от среднего значения некоторых параметров связаны с индивидуальными 

особенностями структуры каждого исследуемого образца биологической ткани, ошибками 

измерений и обработки результатов. Несмотря на это, можно видеть общие закономерности 

поведения полученных спектров, кинетики их изменения и полученных из них параметров. 

 

2.2 Результаты и обсуждение 

 

2.2.1 Исследование кинетики изменения геометрических свойств биотканей при оптическом 

просветлении гиперосмотическими химическими агентами 

 

На рисунках 3 и 4 представлены зависимости веса (а), толщины (б), площади (в), объема 

(г) образцов свиного миокарда от времени иммерсии в 40%-растворе глюкозы и 60%-растворе 

глицерина соответственно, нормированные на начальное значение и усредненные по всем 

исследуемым образцам. Из рисунков видно, что значение каждой величины начинает снижаться 

сразу же после помещения образцов в агенты и продолжается в течение приблизительно 5-15 

мин иммерсии. Снижение веса образцов миокарда объясняется дегидратацией миокарда 

вследствие его взаимодействия с иммерсионным агентом. Продольное и поперечное сжатие 

образцов происходит ввиду изменения упаковки волокон ткани, которые сближаются за счет ее 

дегидратации. После этапа дегидратации, все величины начинают увеличиваться, и практически 
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во всех случаях достигают насыщения. Второй этап кинетики изменения параметров 

характеризуется набуханием биоткани, которое обусловлено диффузией молекул агентов в ткань 

миокарда. 
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Рисунок 3. Кинетика изменения веса (а), толщины (б), площади (в) и объема (г) образцов 

миокарда во время их иммерсии в 40%-растворе глюкозы 

 

 

 

 

 

 

 

 



49 

 

0 20 40 60 80 100 120

0.8

0.9

1.0

1.1

1.2

В
е
с
, 

о
тн

.е
д

. 

Время, мин

а 

0 20 40 60 80 100 120

0.80

0.85

0.90

0.95

1.00

Т
о
л

щ
и

н
а
, 
о
т
н
.е

д
.

Время, мин

б 

0 20 40 60 80 100 120

0.75

0.80

0.85

0.90

0.95

1.00

1.05

1.10

П
л

о
щ

а
д

ь
, 

о
т
н
.е

д
.

Время, мин  

в 

0 20 40 60 80 100 120
0.75

0.80

0.85

0.90

0.95

1.00

1.05

1.10

О
б

ъ
е

м
, 

о
т
н
.е

д
.

Время, мин

г 

Рисунок 4. Кинетика изменения веса (а), толщины (б), площади (в) и объема образцов 

миокарда во время их иммерсии в 60%-растворе глицерина 

 

Полученные временные зависимости веса, толщины и площади образцов миокарда, 

помещенных в иммерсионные агенты, аппроксимировались уравнением 10 для получения 

количественных характеристик дегидратации/сжатия и набухания образцов. Параметры 

аппроксимации временных зависимостей веса, толщины, площади и объема образцов миокарда, 

иммерсированных в 40%-раствор глюкозы и 60%-раствор глицерина, усредненные по всем 

исследуемым образцам, представлены в таблице 7, где A  и B  - максимальная степень 

дегидратации/сжатия и набухания, соответственно, w  - характеристическое время диффузии 

воды, g  - характеристическое время диффузии агента, 0y  - наименьшее значение величины, 

которое может быть достигнуто. 
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Таблица 7. Параметры аппроксимации дегидратации/сжатия и набухания образцов миокарда, 

иммерсированных в 40%-раствор глюкозы и 60%-раствор глицерина 

Параметры аппроксимации 
Оптический просветляющий агент 

40%-раствор глюкозы 60%-раствор глицерина 

Дегидратация/набухание 

(Вес) 

A
W

 0.28±0.04 0.33±0.09 

W

wτ , мин 4.66±2.32 3.83±2.24 

WB  0.41±0.07 0.40±0.12 

W

gτ  42.20±11.02 48.59±14.54 

Wy0
 0.71±0.05 0.67±0.08 

Поперечное 

сжатие/набухание 

(Толщина) 

A
l
 0.24±0.10 0.28±0.07 

l

wτ , мин 9.45±8.14 8.70±7.79 

lB  0.31±0.14 0.26±0.12 

l

gτ  63.84±58.79 61.75±59.76 

ly 0
 0.76±0.10 0.73±0.07 

Продольное 

сжатие/набухание 

(Площадь) 

A
S
 0.23±0.07 0.34±0.05 

S

wτ , мин 1.50±0.59 0.18±0.06 

SB  0.36±0.14 0.34±0.07 

S

gτ  9.23±5.40 11.01±3.43 

Sy0
 0.76±0.07 0.66±0.05 

Объемное 

сжатие/набухание 

(Объем) 

A
V
 0.34±0.13 0.35±0.03 

V

wτ , мин 5.53±4.69 6.30±4.36 

VB  0.45±0.16 0.31±0.12 

V

gτ  24.73±9.87 15.29±12.88 

Vy0
 0.66±0.12 0.65±0.03 

 

Оценивая полученные параметры аппроксимации, можно сказать, что более сильная 

(
WA , 

0y ) и быстрая ( wτ ) дегидратация миокарда вызвана раствором глицерина. Причем такая 

тенденция наблюдается для каждой измеряемой величины – веса, толщины, площади. Более 
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интенсивная дегидратация миокарда при применении раствора глицерина по сравнению с 

раствором глюкозы объясняется более высокой осмолярностью глицерина. 

Приблизительно одинаковая степень набухания миокарда достигается в обоих случаях 

(
WB ), однако, при иммерсии образцов в растворе глюкозы значение степени набухания 

достигается за меньшее время (
W

gτ ). Набухание биоткани связано с диффузией молекул 

иммерсионного агента в ее межфибриллярное пространство, а так как глюкоза имеет 

молекулярную массу, которая примерно в два раза больше молекулярной массы глицерина, то 

диффузия молекул глюкозы в ткань приводит к более сильному увеличению веса образца ткани 

за меньшее время. Более быстрое набухание миокарда (
W

gτ ) в случае иммерсии в 40%-растворе 

глюкозы может быть связано с тем, что на этапе дегидратации воздействие глицерина привело к 

более сильному сжатию образца и более сильной потере веса, в связи с этим для возврата ткани 

из этого состояния требуется больше времени. 

Более сильное поперечное набухание миокарда (
lB ), помещенного в раствор глюкозы, 

можно объяснить различной гигроскопичностью глюкозы и глицерина. К каждой молекуле 

глицерина может присоединиться около шести молекул воды [59], в то время как глюкоза может 

присоединить порядка 10 молекул воды [260]. Таким образом, если молекула глюкозы 

находится в биоткани, она способна удержать больше молекул воды, оставшихся в ткани, а, 

следовательно, это приведет к большему набуханию ткани. Также более сильное и медленное 

набухание было получено из кинетики изменения всего объема. 

Набухание образцов миокарда также является следствием помещения образцов в раствор 

с pH равным приблизительно 3 и 4 для раствора глюкозы и глицерина, соответственно (табл. 4), 

при том, что pH ткани миокарда равен примерно 5.5 [191]. 

Полученные временные зависимости веса, толщины, площади и объема образцов кожи 

от времени воздействия 40%-раствора глюкозы, нормированные на начальные значения 

параметров, усредненные по всем исследуемым образцам и аппроксимированные уравнением 

10 представлены на рисунке 5. Все параметры начинают снижаться сразу же после помещения 

образцов в раствор глюкозы. Уменьшение веса образцов кожи (дегидратация) продолжается 

около 1 часа (рис. 5а). Снижение толщины (поперечного сжатия) (рис. 5б), площади 

(продольного сжатия) (рис. 5в) и, соответственно, объема образцов (рис. 5г) наблюдалось в 

течении примерно 20 минут. Далее наблюдается последующее незначительное увеличение веса 

образцов (но не до первоначальной величины), а также поперечное и продольное набухание 

образцов кожи. За 2 часа иммерсии толщина образцов возвращается примерно к исходным 
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значениям, но площадь и, соответственно, объем образцов, медленно увеличиваясь, за время 

наблюдения не достигает начальных значений. 
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Рисунок 5. Кинетика изменения веса (а), толщины (б) площади (в) и объема (г) 

образцов кожи ex vivo под действием 40%-раствора глюкозы. 

 

Параметры аппроксимации дегидратации/сжатия и набухания образцов кожи крыс под 

действием 40%-раствора глюкозы представлены в таблице 8. Наибольшее сжатие 

( DA =0.34±0.08) и набухание ( SB =0.42±0.19) наблюдается для толщины. Поперечное сжатие 

биоткани, сменяющееся набуханием, связано также со значением pH окружающей среды ткани. 

Изменение pH окружения исследуемой ткани в щелочную или кислотную сторону относительно 

изоэлектрической точки белков приводит к повышению степени набухания ткани [33]. 

Изоэлектрическая точка коллагена соответствует значениям pH порядка 7.5-7.8 [254]. 

Аналогично полученным результатам при иммерсии образца склеры глаза in vitro в 40%-

растворе глюкозы, который имеет pH=3.5, было получено уменьшение толщины образца, но при 

более длительном воздействии глюкозы толщина образца увеличивалась до возвращения к ее 

первоначальному значению [33]. В работе [82] было показано, что степень набухания 
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(гидратации) склеры быка может увеличиваться почти в 3 раза при изменении pH от 7 (близкого 

к физиологическому) до 3. Таким образом, при проникновении глюкозы в ткань изменяется 

значение pH ткани, что приводит к ее набуханию [33]. В рассматриваемом случае коллаген, 

являющийся основным белковым компонентом кожи (минимальное набухание коллагена 

наблюдается при значениях pH порядка 7.5-7.8 [254]), помещается в раствор глюкозы с pH = 3 

(табл. 4), что и приводит к набуханию образца биоткани. 

При иммерсии в 40%-растворе глюкозы наблюдаются две стадии изменения 

геометрических параметров образцов – дегидратация/сжатие и набухание – как в случае 

исследования кожи, так и миокарда. При сравнении параметров аппроксимации временных 

зависимостей веса, толщины и площади образцов (см. Табл. 7 и 8) можно видеть сравнительно 

близкие значения максимальной степени дегидратации/сжатия тканей (A) и наименьшего 

значения величины, которое может быть достигнуто (
0y ), что может следовать из схожего 

содержания свободной воды в тканях кожи и миокарда и содержания воды в этих тканях в 

целом. В то же время большая пролонгированность дегидратации/сжатия ( wτ ) и набухания ( g ) 

при иммерсии в 40%-растворе глюкозы были получены для образцов кожи, что можно 

объяснить диффузией воды из ткани и глюкозы в ткань лишь с одной стороны образца ткани 

(т.е. защитными свойствами рогового слоя), в то время как для миокарда процессы диффузии 

протекают с обеих сторон образца. 

 

 

Таблица 8. Параметры аппроксимации дегидратации/сжатия и набухания образцов кожи крыс, 

иммерсированных в 40%-раствор глюкозы 

Параметры аппроксимации DA  w , мин SB  g , мин 
0y  

Дегидратация/набухание 

(Вес) 
0.29±0.07 29±9 0.28±0.22 124±90 0.69±0.07 

Поперечное 

сжатие/набухание 

(Толщина) 

0.34±0.08 12±5 0.42±0.19 81±49 0.66±0.07 

Продольное 

сжатие/набухание 

(Площадь) 

0.20±0.05 10±12 0.13±0.11 120±66 0.80±0.05 

Объемное сжатие/набухание 

(Объем) 
0.44 9.8 0.52 130 0.56 



54 

 

Изменение площади образцов на обеих стадиях – сжатия и набухания (
DA =0.20±0.05, 

SB =0.13±0.11) наименее выражено, так как длина волокон ткани меньше подвергается 

изменению по сравнению с расстоянием между волокнами. Кинетика изменения объема 

сочетает в себе два процесса - поперечное и продольное изменение геометрии образца, поэтому 

она имеет самые высокие значения максимальной степени набухания ( SB =0.52) и сжатия 

( DA =0.44). Уменьшение веса образцов (дегидратация) кожи занимает больше времени ( w =29±9 

мин), чем для продольного и поперечного сжатия. Видимо, несмотря на увеличение объема 

биоткани за счет отклонения pH от физиологического, продолжается дегидратация ткани ввиду 

создаваемого раствором осмотического давления. 

На рисунке 6 представлена кинетика изменения веса, толщины, площади и объема 

образцов кожи крысы, помещенных в ПЭГ-300 и ПЭГ-400. Экспериментальные данные 

нормировались на значения, измеренные в начальный момент времени, усреднялись по всем 

образцам, после чего аппроксимировались уравнением 9. Из рисунков 6 (а-г) видно, что при 

иммерсии в обоих ПЭГ происходит уменьшение всех измеренных параметров: через 120 минут 

дегидратации вес образцов под действием ПЭГ-300 и ПЭГ-400 уменьшился примерно на 32% и 

37%, толщина - на 30% и 38%, площадь – на 24% и 30% и объем образцов уменьшился 

примерно на 47% и 56%, соответственно. 
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Рисунок 6. Кинетика изменения веса (а), толщины (б), площади (в) и объема (г) образцов 

кожи во время оптического просветления ПЭГ-300 и ПЭГ-400. Точки соответствуют 

экспериментальным данным, сплошная линия - аппроксимации согласно уравнению 9. 

 

Результаты анализа кинетики дегидратации с использованием уравнения 9 представлены 

в таблице 9. Из рисунка 6 и таблицы 9 видно, что ПЭГ-300 и ПЭГ-400, несмотря на схожесть 

этих веществ, вызывают разную степень дегидратации кожи. За общее время измерений (2 часа) 

ПЭГ-400 вызывает более сильную дегидратацию кожи (A
W

=0.430.012), в то время как ПЭГ-300 

наиболее эффективен в течение первых 30-60 минут воздействия на кожу (рис. 6 а, б, г), что 

связано с меньшей вязкостью и большим осмотическим давлением ПЭГ-300. Данный результат 

хорошо коррелирует с данными работы [211], в которой, на примере дегидратации свиной кожи 

ПЭГ-200 и ПЭГ-400, было показано, что в первые полчаса дегидратации ПЭГ-200 вызывает 

большую дегидратацию кожи по сравнению с ПЭГ-400. Процесс дегидратации кожи под 

действием ПЭГ-300 происходит с большей скоростью (
W

wτ =12.510.44), чем под действием 

ПЭГ-400 (
W

wτ =52.124.07), и насыщается быстрее (рис. 6 а). 
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Существенные различия наблюдаются и при сравнении величины (A) и скорости ( wτ ) 

продольного и поперечного сжатия образцов, что связано со структурой кожи, в которой 

коллагеновые и эластиновые волокна, составляющие ее каркас, расположены параллельно 

поверхности кожи. Видно, что если продольное сжатие образов кожи практически прекращается 

примерно через час воздействия как для ПЭГ-300, так и для ПЭГ-400, то поперечное сжатие 

продолжается в течение всех двух часов измерений, что особенно заметно для ПЭГ-400 (рис. 6 

б, в). Очевидно, что уменьшение длины волокон менее выражено по сравнению с уменьшением 

внутритканевого пространства между ними вследствие осмотической дегидратации ткани. 

 

Таблица 9. Параметры аппроксимации дегидратации/сжатия кожи под действием ПЭГ-300 

и ПЭГ-400 

Параметры аппроксимации 
Просветляющий агент 

ПЭГ-300 ПЭГ-400 

Дегидратация 

(Вес) 

A
W

 0.320.01 0.430.01 

W

wτ , мин 12.510.44 52.124.07 

Wy0
 0.680.01 0.570.01 

Поперечное сжатие 

(Толщина) 

A
l
 0.310.01 0.470.03 

l

wτ , мин 29.373.54 68.459.61 

ly 0
 0.690.01 0.530.03 

Продольное сжатие 

(Площадь) 

A
S
 0.220.01 0.290.01 

S

wτ , мин 14.461.76 18.230.38 

Sy0
 0.780.01 0.710.01 

Объемное сжатие 

(Объем) 

A
V
 0.450.011 0.570.01 

V

wτ , мин 20.321.17 32.490.84 

Vy0
 0.550.01 0.430.01 

 

Таким образом, можно заключить, что дегидратация кожи под действием ПЭГ-300 

происходит быстрее по сравнению с ПЭГ-400, что объясняется меньшей вязкостью и большим 

осмотическим давлением ПЭГ-300, в то время как степень дегидратации под действием ПЭГ-

400 сильнее по сравнению с ПЭГ-300. Меньшая степень дегидратации кожи под действием 

ПЭГ-300, по-видимому, связана с ослаблением гигроскопичности с увеличением молекулярного 
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веса ПЭГ, т.е. проникая вглубь кожи, ПЭГ-300, в силу его большей гигроскопичности [231, 238], 

более эффективно связывает внутритканевую воду и останавливает процесс осмотической 

дегидратации. 

Вариации в поведении геометрических параметров биотканей при использовании разных 

химических агентов – отсутствие стадии набухания в случае иммерсии образцов кожи в ПЭГ – 

связано с различными значениями pH растворов и биологических тканей. Значения pH как ПЭГ-

300, так и ПЭГ-400 (~7) близки к значению рН (7.5-7.8 [254]) при котором набухание коллагена 

минимально и, следовательно, ПЭГ не должен вызывать существенного набухания образцов 

кожи. 

 

2.2.2  Определение коэффициентов диффузии глюкозы и глицерина в сердечной мышечной 

ткани in vitro 

 

Спектры коллимированного пропускания образцов миокарда измерялись при 

воздействии на них 40%-раствора глюкозы и 60%-раствора глицерина. Типичные спектры 

коллимированного пропускания образца миокарда, измеренные во время иммерсии в 40%-

растворе глюкозы, представлены на рисунке 7а. Видно, что образец слабо пропускает видимый 

свет в первые минуты измерений, что обусловлено рассеянием света в ткани. Затем наблюдается 

достаточно быстрый рост коллимиованного пропускания и примерно через 40-50 минут после 

начала измерений стабилизируется и дальнейшего увеличения пропускания не наблюдается. 

Полученные данные были использованы для анализа кинетики изменения коллимированного 

пропускания образца миокарда, погруженного в 40%-раствор глюкозы (рис. 7б). 
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Рисунок 7. а) Спектры коллимированного пропускания образца свиного миокарда, 

помещенного в водный 40%-раствор глюкозы, измеренные в разное время, б) Кинетика 

изменения коллимированного пропускания образца миокарда на разных длинах волн, 

помещенного в водный 40%-раствор глюкозы 

 

Увеличение коллимированного пропускания образца происходит вследствие его 

дегидратации и диффузии молекул глюкозы в межфибриллярное пространство, что хорошо 

согласуется с результатами, полученными при исследовании кинетики изменения 

геометрических свойств миокарда при оптическом просветлении 40%-раствором глюкозы (п.п. 

2.2.1). Вызванное таким образом согласование показателей преломления компонентов биоткани 

приводит к снижению рассеяния света в миокарде. Приблизительно через 40 минут после 

помещения образца в 40%-раствор глюкозы оптическое просветление замедляется и 

завершается во всем исследуемом диапазоне длин волн. 

С увеличением длины волны коэффициент коллимированного пропускания принимает 

большие значения, что обусловлено более сильным рассеянием света в коротковолновой 

области спектра [32]. Слабое пропускание света через образец вблизи 600 нм обусловлено 

сильным поглощением света данной области спектра миоглобином [111]. 

Типичные спектры коллимированного пропускания образца миокарда, полученные при 

воздействии на него 60%-раствором глицерина, представлены на рисунке 8а. Кинетика 

изменения коллимированного пропускания образца миокарда, помещенного в 60%-раствор 

глицерина, полученная из измеренных спектров, представлена на рисунке 8б. Значения 

коэффициентов коллимированного пропускания начинают стремительно расти в первые же 

минуты после помещения образца в раствор глицерина во всем исследуемом диапазоне длин 

волн. В первые десять минут действия раствора глицерина на ткань миокарда наблюдается 

быстрое увеличение коллимированного пропускания на всех измеряемых длинах волн, затем 
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рост замедляется и завершается приблизительно через 15 минут после помещения образца в 

раствор. Механизм оптического просветления ткани миокарда раствором глицерина аналогичен 

тому, который имеет место при использовании раствора глюкозы, что также согласуется с 

результатами, полученными при исследовании изменения геометрических свойств образцов 

миокарда при их иммерсии в растворе глицерина (п.п. 2.2.1). 

Поведение кинетики коллимированного пропускания образцов миокарда под действием 

40%-раствора глюкозы и 60%-раствора глицерина схоже. В обоих случаях коэффициент 

пропускания света биотканью увеличивается – этап оптического просветления, после чего 

процесс оптического просветления завершается – этап насыщения. Однако, судя по 

представленным графикам, рост коллимированного пропускания миокарда быстрее и сильнее в 

случае использования раствора глицерина, оптическое просветление с помощью 40%-раствора 

глюкозы требует больше времени. 
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Рисунок 8. а) Спектры коллимированного пропускания образца миокарда, помещенного в 

водный 60%-раствор глицерина, измеренные в разное время, б) Кинетика изменения 

коллимированный пропускания образца миокарда, помещенного в водный 60%-раствор 

глицерина 

 

Для оценки характеристического времени диффузии агентов в миокард (τ) и 

максимального пропускания света через образцы миокарда (
0max TT  ) кинетика изменения 

коллимированного пропускания, полученная для каждого образца миокарда, 

аппроксимировалась с помощью уравнения 5 на разных длинах волн. Характеристическое 

время диффузии глюкозы в миокарде в среднем составило 1220  мин (табл. 10), глицерина 

- 1012  мин. Максимальное пропускание коллимированного света через образцы миокарда 

( 0max TT  ), иммерсированные в раствор глюкозы, в среднем составило 4.8%, в случае иммерсии 
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в растворе глицерина - 10.7%, (табл. 10). Таким образом, было получено, что при 

использовании 60%-раствора глицерина требуется меньше времени для завершения оптического 

просветления образца миокарда по сравнению с 40%-раствором глюкозы, а также воздействие 

60%-раствора глицерина на миокард дает более высокую степень оптического просветления, 

что объясняется более высоким значением показателя преломления раствора глицерина и 

соответсвенно лучшим согласованием показателей преломления насыщенной глицерином 

внутритканевой жидкости и структурных компонент миокарда. 

Полученные временные зависимости коллимированного пропускания образцов миокарда 

при их иммерсии в 40%-растворе глюкозы и 60%-растворе глицерина использовались для 

вычисления коэффициентов диффузии глюкозы и глицерина в ткани миокарда in vitro, которое 

было выполнено с использованием алгоритма, описанного в пункте 2.1.4. Средние значения 

коэффициентов диффузии (D) глюкозы и глицерина в ткани миокарда были получены равными 

(4.75±3.40)10
-7 

см
2
/сек и (7.71±4.63)10

-7
 см

2
/сек, соответственно (табл. 10). Коэффициент 

проницаемости (P) миокарда для глюкозы получен с использованием формулы (35) равным 

(7.45±6.02)10
−5

 см/сек, для глицерина - (1.48±0.91)10
−4 

см/сек (табл. 10). Из полученных 

результатов следует, что скорость диффузии глицерина в миокарде больше по сравнению со 

скоростью диффузии глюкозы. Различия в скорости проникновения веществ могут быть 

связаны с разной вязкостью растворов. Раствор глюкозы более вязкий (табл. 4), а, 

следовательно, имеет меньшую скорость диффузии. Также медленная диффузия глюкозы в 

миокарде может быть обусловлена взаимодействием молекул глюкозы с водой, оставшейся в 

биоткани, которое слабее выражено у глицерина [59, 260]. 

Полученный коэффициент диффузии глюкозы в миокарде (4.75±3.40)10
−7

 см
2
/сек (табл. 

10) близок к коэффициенту диффузии глюкозы в скелетной мышце 8.3×10
−7 

см
2
/сек, [60]. 

Отличие скорости диффузии глюкозы в этих тканях могут быть связаны с различной 

организацией мышечных волокон. 

Коэффициенты диффузии воды в миокарде крысы были получены с помощью метода 

ядерного магнитного резонанса (ЯМР) в работе [261] равными (2.5±0.5)10
-5 

см
2
/сек и 

(1.8±0.4)10
-5 

см
2
/сек при ориентации градиента поля импульса перпендикулярно и параллельно 

эпикардиальной поверхности ткани, соответственно, при температуре 37°С. Более быстрая 

диффузия воды в миокарде по сравнению с глюкозой или глицерином согласуется с 

результатами, представленными в п. 2.2.1, где была получена более быстрая дегидратация 

миокарда (т.е. выход воды из ткани) по сравнению с набуханием ткани, которое связано с 

диффузией молекул агента в ткань. 

Как следует из п.п. 2.2.1, дегидратация образца миокарда вследствие его контакта с 

гиперосмотическим агентом приводит к изменению его толщины и веса. Для контроля 
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изменения толщины и веса образцов, которое могло произойти при записи спектров 

коллимированного пропускания, толщина и вес образцов измерялись до и после записи 

спектров. Среднее значение толщины образцов перед их помещением в раствор глюкозы 

составило 0.66±0.12 мм, после проведения измерений (приблизительно через 1.5 часа) 0.58±0.19 

мм. 

Среднее значение толщины образцов миокарда перед их помещением в раствор 

глицерина было равно 0.52±0.06 мм, после снятия спектров (через 40-60 минут после 

помещения в раствор глицерина) – 0.47±0.03 мм. Вес образцов после воздействия на них 

глицерина уменьшился в среднем на 14%. Эти данные согласуются с поперечным сжатием и 

снижением веса образцов миокарда, полученными в п.п. 2.2.1. Различие в потере веса образцов 

при применении растворов глюкозы (W ≈ 8%) и глицерина (W ≈ 14%) связано с 

осмотическими свойствами растворов. Так как осмолярность 60%-раствора глицерина (12.48 

осмоль/л) выше осмолярности 40%-раствора глюкозы (2.22 осмоль/л) [179] (таблица 4), 

глицерин создает более сильное осмотическое давление по сравнению с глюкозой, что приводит 

к более сильной дегидратации биологической ткани. Таим образом, более быстрое оптическое 

просветление миокарда 60%-раствором глицерина по сравнению с 40%-раствором глюкозы 

связано с более быстрой и сильной дегидратацией биоткани в этом случае, а также с более 

быстрой диффузией глицерина в ткань. 

 

Таблица 10. Значения толщины образцов миокарда до и после их помещения в 40%-раствор 

глюкозы и 60%-раствор глицерина, коэффициентов диффузии глюкозы и глицерина в ткани 

миокарда, коэффициентов проницаемости миокарда для глюкозы и глицерина, максимального 

пропускания света через образцы, характеристического времени диффузии агентов в образцы 

миокарда 

ОПА 
l, см 

(до/после) 
D, см

2
/сек P, см/сек 

0max TT  , 

отн. ед. 

τ, мин 

40%-раствор 

глюкозы 

0.066±0.012/ 

0.058±0.019 
(4.75±3.40)10

-7
 (7.45±6.02)10

−5
 0.048±0.034 20±12 

60%-раствор 

глицерина 

0.052±0.006/ 

0.047±0.003 
(7.71±4.63)10

-7
 (1.48±0.91)10

−4
 0.107±0.052 12±10 

 

Нужно отметить, что набухание миокарда (увеличение веса, толщины и площади 

образцов – рис. 3, 4) во время оптического просветления, сменяющее его дегидратацию, не 

приводит к снижению коллимированного пропускания образцов, возможно лишь сравнительно 
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небольшое уменьшение пропускания света, видимое на графиках кинетики изменения 

коллимированного пропускания образцов миокарда (рис. 3, 6). Подобное поведение биоткани 

аналогично эффектам, наблюдавшимся при оптическом просветлении склеры глаза in vitro 40%-

раствором глюкозы, когда было выявлено её значительное оптическое просветление, 

сопровождающееся уменьшением толщины образца. При более длительном воздействии 

раствора глюкозы на склеру процесс оптического просветления насыщается, а толщина склеры 

увеличивается. Несмотря на сложное поведение толщины образца ткани под действием 40%-

раствора глюкозы, вариации толщины образца не сильно влияют на его оптическое 

просветление [33]. 

Эффективность (степень) оптического просветления образцов миокарда effOC  на разных 

длинах волн оценивалась с помощью уравнения 7. Рассчитанные значения эффективности ОП 

образцов миокарда, помещенных в 40%-раствор глюкозы и 60%-раствор глицерина, 

представлены в таблице 11. Эффективность ОП в исследуемом диапазоне длин волн выше в 

случае использования раствора глицерина. Более высокая эффективность ОП миокарда 

раствором глицерина связана с более сильной степенью дегидратации ткани и более высоким 

показателем преломления раствора, более близким к показателю преломления волокон ткани, 

что обеспечивает меньшее рассеяние света в миокарде. 

 

Таблица 11. Эффективность оптического просветления образцов миокарда, помещенных в 40%-

раствор глюкозы и 60%-раствор глицерина, на разных длинах волн. 

Длина волны 600 нм 700 нм 800 нм 900 нм 

40%-раствор глюкозы 0.37±0.13 0.39±0.13 0.43±0.13 0.44±0.15 

60%-раствор глицерина 0.47±0.08 0.46±0.08 0.47±0.08 0.47±0.08 

 

2.2.3 Определение коэффициентов диффузии гиперосмотических химических агентов в коже ex 

vivo 

 

На рисунках 9 и 10 представлены типичные спектры и кинетика изменения 

коллимированного пропускания образцов кожи под действием ПЭГ-300 и ПЭГ-400 в диапазоне 

длин волн 500-900 нм, измеренная в течение 2 часов иммерсии образцов в агентах. Из рисунка 9 

видно, что в начальный момент времени кожа представляет собой среду, практически 

непрозрачную в видимой и ближней ИК области спектра. По мере проникновения ПЭГ во 

внутритканевую жидкость и одновременной дегидратации кожи наблюдается уменьшение 
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рассеяния и, соответственно, увеличение коллимированного пропускания образцов. Видно, что 

оптическое просветление образцов кожи происходит во всем исследуемом диапазоне длин волн. 

На рисунке 10 хорошо видно, что рост коллимированного пропускания наблюдается в 

основном в течение первых 60-70 минут измерений. Затем процесс стабилизируется, и, начиная 

примерно с 80-90 минуты просветления кожи, существенного увеличения величины 

коллимированного пропускания не наблюдается. 

 

500 600 700 800 900

0.000

0.005

0.010

0.015

0.020 60 мин
90 мин
120 мин

30 мин

0 мин

К
о
л

л
и

м
и

р
о
в
а
н
н
о
е
 п

р
о
п
у
с
ка

н
и

е

Длина волны, нм
 

а 

500 600 700 800 900

0.00

0.02

0.04

0.06
120 мин

90 мин

60 мин

30 мин
0 мин

Длина волны, нм

К
о
л

л
и

м
и

р
о
в
а
н
н
о
е
 п

р
о
п
у
с
ка

н
и

е

 

б 

Рисунок 9. Типичные спектры коллимированного пропускания кожи крысы ex vivo, 

измеренные в различные моменты времени после их помещения в ПЭГ-300 (а) и в ПЭГ-400 

(б) 
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Рисунок 10. Типичная кинетика изменения коэффициента коллимированного пропускания 

кожи крысы ex vivo под действием ПЭГ-300 (а) и ПЭГ-400 (б), измеренная на нескольких 

длинах волн 
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Для сравнения влияния ПЭГ-300 и ПЭГ-400 на оптические и диффузионные свойства 

кожи была проведена оценка степени эффективности ОП кожи под действием данных агентов, 

коэффициентов диффузии и проницаемости кожи для агентов. Эффективность оптического 

просветления кожи оценивалась в трех спектральных диапазонах с помощью выражения 7. 

Полученные результаты представлены в таблице 12. Из представленной таблицы видно, что 

эффективность оптического просветления растет с увеличением длины волны, увеличиваясь, 

например, с 0.16±0.12 (на 600 нм) до 0.21±0.15 (на 800 нм) через 10 минут после начала 

воздействия для ПЭГ-300 или с 0.31±0.14 (на 600 нм) до 0.36±0.11 (на 800 нм) через 60 минут 

после начала воздействия для ПЭГ-400. Данное поведение объясняется тем, что с ростом длины 

волны уменьшается различие между значениями показателя преломления рассеивателей кожи 

(уравнение 17) и значениями показателя преломления внутритканевой жидкости (уравнение 19). 

 

Таблица 12. Степень оптического просветления кожи под действием ПЭГ-300 и ПЭГ-400 

Время 

измерения, мин 

Длина волны 

600 нм 700 нм 800 нм 

ПЭГ-300 ПЭГ-400 ПЭГ-300 ПЭГ-400 ПЭГ-300 ПЭГ-400 

5 0.11±0.09 0.07±0.07 0.11±0.10 0.06±0.06 0.14±0.12 0.07±0.04 

10 0.16±0.12 0.10±0.08 0.18±0.13 0.12±0.11 0.21±0.15 0.12±0.09 

15 0.19±0.13 0.16±0.12 0.24±0.15 0.19±0.16 0.27±0.17 0.17±0.13 

30 0.24±0.15 0.24±0.16 0.28±0.15 0.28±0.18 0.32±0.18 0.28±0.16 

60 0.27±0.15 0.31±0.14 0.32±0.16 0.35±0.12 0.35±0.17 0.36±0.11 

120 0.28±0.13 0.37±0.15 0.32±0.13 0.40±0.11 0.36±0.14 0.42±0.10 

 

Кинетика изменения эффективности оптического просветления кожи под действием 

ПЭГ-300 и ПЭГ-400, полученная путем усреднения значений эффективности ОП кожи на 

исследуемых длинах волн, представлена на рисунке 11. Сравнение между собой значений 

эффективности ОП ( effOC ), вызванного ПЭГ-300 и ПЭГ-400, показывает, что в течении первых 

30 минут иммерсии эффективность ОП больше для ПЭГ-300 по сравнению с ПЭГ-400. Это 

объясняется тем, что в начальный период времени фактор упаковки рассеивателей (уравнение 

15), принимает меньшие значения для ПЭГ-300 по сравнению со значениями для ПЭГ-400. 

Поскольку в начальный период времени концентрация ПЭГ в коже относительно невелика, т.е. 

сечение рассеяния меняется незначительно, то оптическое просветление в основном 

определяется дегидратационным механизмом. Полученные результаты хорошо коррелируют с 

данными работы [236] в которой было показано увеличение эффекта просветления с ростом 
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молекулярного веса ПЭГ. Поведение эффективности ОП со временем иммерсии образцов в ПЭГ 

также коррелирует с кинетикой изменения геометрических параметров образцов (п. 2.2.1.), где 

ПЭГ-400 в течение 30-60 минут иммерсии вызывает более слабую, а затем более сильную 

дегидратацию и сжатие образцов кожи. 
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Рисунок 11. Кинетика изменения эффективности оптического просветления кожи под 

действием ПЭГ-300 и ПЭГ-400 

 

Оценка коэффициента диффузии ПЭГ в коже была выполнена на основе анализа 

кинетики изменения коллимированного пропускания кожи крысы ex vivo с использованием 

алгоритма, представленного в п.п. 2.1.4 с учетом кинетики изменения структурных и 

геометрических параметров кожи. Измеренные значения коэффициента диффузии составили 

(1.83±2.22)×10
-6

 см
2
/сек для ПЭГ-300 и (1.70±1.47)×10

-6
 см

2
/сек для ПЭГ-400 (табл. 13). 

Полученное значение коэффициента диффузии ПЭГ-300 в коже больше по сравнению с 

коэффициентом диффузии ПЭГ-400, причем соотношение коэффициентов диффузии ПЭГ-

300/ПЭГ-400 хорошо согласуется с данными по их диффузии в воде [262]: 5.08×10
-6

 см
2
/сек (для 

ПЭГ-300) и 4.45×10
-6

 см
2
/сек (для ПЭГ-400) и значениями коэффициентов диффузии ПЭГ-300 и 

ПЭГ-400 в роговом слое эпидермиса кожи [239]: (4.5±2.9)×10
-9

 см
2
/час (для ПЭГ-300) и 

(3.7±2.5)×10
-9

 см
2
/час (для ПЭГ-400), что составляет ~1.25×10

-12
 см

2
/сек (для ПЭГ-300) и 

~1.03×10
-12

 см
2
/сек (для ПЭГ-400). 
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Таблица 13. Значения толщины образцов кожи до их помещения в ПЭГ, коэффициентов 

диффузии ПЭГ-300 и ПЭГ-400 в ткани кожи, коэффициентов проницаемости кожи для ПЭГ-300 

и ПЭГ-400 

ОПА l, см D , см
2
/сек P, см/сек 

ПЭГ-300 0.061±0.017 (1.83±2.22)×10
-6 

(2.39±110
-5 

ПЭГ-400 0.066±0.019 (1.70±1.47)×10
-6 

(2.73±2.79)10
-5 

 

Типичные спектры и кинетика изменения коллимированного пропускания образца кожи 

крысы ex vivo, помещенного в 40%-раствор глюкозы, на нескольких длинах волн представлена 

на рисунке 12. Наблюдается повышение коллимированного пропускания образца кожи, затем 

насыщение приблизительно через 1 час после помещения образца в агент. 
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Рисунок 12. Типичные спектры (а) и кинетика изменения (б) коллимированного пропускания 

образца кожи ex vivo помещенного в 40%-раствор глюкозы 

 

Полученные временные зависимости изменения коллимированного пропускания под 

действием 40%-раствора глюкозы использовались для оценки коэффициента диффузии глюкозы 

в коже. В таблице 14 приведены средние значения толщины образцов до (lbefore) и после (lafter) 

погружения в раствор глюкозы, коэффициента диффузии глюкозы в коже (D); коэффициента 

проницаемости кожи для глюкозы (Р) (формула 34); характеристического времени диффузии (), 

полученные из кинетических кривых коллимированного пропускания с помощью уравнения 5. 

Также в таблице 14 представлены значения эффективности оптического просветления кожи ex 

vivo 40%-раствором глюкозы на нескольких длинах волн, полученные с использованием 

формулы 7. Наблюдается поперечное набухание образцов кожи после действия 40%-раствора 

глюкозы: толщина образцов кожи увеличивается от 0.056±0.020 до 0.077±0.047 см. 
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Коэффициент диффузии глюкозы в коже получен равным (1.06±0.88)×10
-6

 см
2
/сек, коэффициент 

проницаемости - (1.67±0.91)×10
‒5

 см/сек. 

При использовании 40%-раствора глюкозы коэффициент проницаемости кожи человека 

in vivo был получен равным (1.78±0.04)10
−6 

см/сек [172]. Более высокая проницаемость кожи, 

полученная в настоящей работе (1.67±0.91)×10
‒5 

см/сек может быть связана с тем, что 

экспериментальные исследования проводились в условиях in vitro. В условиях in vivo агент 

наносился на поверхность кожи, где эпидермис является барьером, препятствующим 

проникновению глюкозы в кожу, т.е. диффузия происходит медленнее, чем в случае, когда 

диффузия идет со стороны дермы. 

 

Таблица 14. Коэффициент диффузии глюкозы в коже крысы ex vivo; коэффициент 

проницаемости кожи для глюкозы, характеристическое время диффузии глюкозы в коже, 

эффективность оптического просветления, толщина образцов до и после их помещения в 

40%-раствор глюкозы 

D (см
2
/сек) P (см/сек) 

 

(мин) 
lbefore (см) lafter (см) effOC  

(1.06±0.88)×10
‒6

 (1.67±0.91)×10
‒5

 29±18 0.056±0.020 0.077±0.047 0.27±0.01 

 

Проницаемость пищевода для глюкозы была оценена в работе [170] (1.74±0.04)10
−5 

см/сек, что близко к полученному коэффициенту проницаемости кожи для глюкозы 

(1.67±0.91)×10
‒5 

см/сек. Разная проницаемость кожи и пищевода для глюкозы связаны с 

различиями в их составе и структуре. 

Типичные спектры и кинетика изменения коллимированного пропускания образца кожи 

крысы ex vivo, помещенного в «Омнипак», представлены на рисунке 13. Из приведенных 

данных видно, что в основном эффект оптического просветления локализован в области 1900-

2100 нм, что видетельствует о дегидратации образца кожи под действием «Омнипака». 
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Рисунок 13. Спектры (а) и кинетика изменения (б) коллимированного пропускания 

образца кожи ex vivo помещенного в «Омнипак» 

 

Измеренные спектры коллимированного пропускания кожи использовались для оценки 

коэффициента диффузии йогексола в коже. В таблице 15 приведены средние значения толщины 

образцов до их погружения в агент (lbefore), коэффициента диффузии йогексола в коже (D); 

времени диффузии (), полученные из измеренных спектров. Также в таблице 15 представлены 

значения эффективности оптического просветления кожи ex vivo на нескольких диапазонах длин 

волн. Коэффициент диффузии йогексола («Омнипак») в коже получен равным (4.363.84)×10
-7

 

см
2
/сек. 

 

 

2.3 Основные результаты исследований 

Было показано, что оптическими свойствами сердечной мышцы и кожи можно управлять 

путем использования различных оптических просветляющих агентов. Впервые были 

определены коэффициенты диффузии глюкозы и глицерина в миокарде. 

Таблица 15. Эффективность ОП в нескольких диапазонах длин волн, время и коэффициент 

диффузии  йогексола в коже крысы ex vivo 

lbefore 

(см) 

effOC  

τ, мин D (см
2
/сек) P, см/сек 100-

1100 

нм 

1100-

1300 

нм 

1300-

1600 

нм 

1600-

1800 

нм 

1800-

2000 

нм 

0.083

0.023 
0.04 

0.03 

0.04 

0.03 

0.05 

0.04 

0.06 

0.05 

0.08 

0.09 
169107 (4.363.84)×10

-7
 (5.25±4.62)10

-6
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В ходе исследований были получены зависимости веса, толщины, площади, объема, 

коллимированного пропускания образцов миокарда свиньи во время их иммерсии в водном 

60%-растворе глицерина и 40%-растворе глюкозы, образцов кожи крысы во время их иммерсии 

в 40%-растворе глюкозы, ПЭГ-300 и ПЭГ-400. Были измерены спектры коллимированного 

пропускания кожи во время иммерсии в «Омнипаке». 

Из кинетики изменения измеренных величин были оценены степень дегидратации, 

сжатия и набухания миокарда и кожи, время диффузии агентов в исследуемых биотканях, 

эффективность оптического просветления образцов биотканей, коэффициенты диффузии ОПА в 

биотканях, коэффициенты проницаемости исследуемых биологических тканей для ОПА. Были 

получены степень эффективности ОП и коэффициент диффузии йогексола («Омнипак») в коже. 

Было показано, что 40%-раствор глюкозы и 60%-раствор глицерина вызывают набухание 

биотканей в отличие от ПЭГ-300 и ПЭГ-400. 
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Глава 3. Исследование диффузии глюкозы в нативной и диабетической коже 

ex vivo при использовании растворов глюкозы разной концентрации 

 

Целью исследования является сравнительный анализ диффузии глюкозы в коже ex vivo 

здоровых мышей и мышей с привитым аллоксановым диабетом; выявление влияния на процесс 

диффузии структурных изменений кожи вызваных развитием сахарного диабета in vivo. Для 

определения коэффициентов диффузии глюкозы в диабетической и недиабетической коже ex 

vivo использовался метод, основанный на измерении кинетики оптического коллимированного 

пропускания образцов биоткани под действием раствора глюкозы. 

 

3.1 Материалы и методы 

 

3.1.1. Исследуемые образцы и оптические просветляющие агенты 

 

В исследованиях использовались белые мыши линии Balb/c возрастом 2 месяца с массой 

тела 20 - 25 г. Исследования проводились на образцах кожи мышей, полученных ex vivo после 

аутопсии. Чтобы избежать зависимости результатов от пола животных, исследования 

проводились только на самцах, все образцы были взяты со спины животных. 

Шерсть с каждого образца перед измерениями удалялась с помощью крема-депилятора 

«Veet» (Reckitt Benckiser, Франция), подкожный жировой слой удалялся пинцетом. Площадь 

образцов составляла около 8×15 мм
2
, толщина каждого образца измерялась до и после 

иммерсии в растворе в 5 точках с помощью микрометра с точностью 5 мкм, полученные 

значения усреднялись. 

В качестве оптических просветляющих агентов использовались водные 30%-, 43%- и 

56%- растворы глюкозы (весо/объемная концентрация). Водные растворы глюкозы были 

получены с использованием порошка глюкозы моногидрата (SCR Co., Ltd., Китай) и 

дистиллированной воды. Показатели преломления и pH растворов (таблица 16) измерялись при 

комнатной температуре 20°С с помощью рефрактометра Аббе WAY-2S (Optics Ivymen Systems, 

Испания). Выбранные концентрации растворов глюкозы связаны с содержанием воды в коже и 

были использованы для того, чтобы вызвать разные потоки воды при применении растворов к 

коже. Предполагалось, что применение растворов глюкозы с различным содержанием воды 

может оказывать различное воздействие на кожу в зависимости от общего количества воды и 

соотношения между свободной, слабо-связанной и связанной водой в коже [61, 62, 67-69, 71, 

72]. 
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Таблица 16. Показатели преломления растворов глюкозы 

Концентрация глюкозы в растворе 30% 43% 56% 

Показатель преломления (589 нм) 1.379 1.398 1.418 

pH 5.2 5.7 6.0 

Точность рефрактометра Аббе ±0.0002 

 

3.1.2 Экспериментальная модель сахарного диабета 

 

В качестве экспериментальной модели сахарного диабета был использован аллоксановый 

диабет. Инъекция аллоксана, сделанная экспериментальным животным, вызывает разрушение 

панкреатических бета-клеток, что приводит к нарушению выработки инсулина, и, 

следовательно, к развитию сахарного диабета у животных [43, 263, 264]. Первым, кто описал 

модель аллоксанового диабета, был Dunn и его сотрудники в 1943 году [263, 264]. 

В работе [126] исследовалось влияние развития сахарного диабета на внутренние органы 

лабораторных животных. Крысам делали инъекцию аллоксана, после чего уровень свободной 

глюкозы в крови повышался, у животных наблюдали полидипсию и полиурию, что характерно 

при гипергликемии. На 15-ый день после инъекции брались гистологические срезы тканей 

печени, почки, селезенки и поджелудочной железы. После анализа гистологических срезов 

биотканей были выявлены морфологические изменения в биотканях разной степени тяжести по 

сравнению с контрольной группой животных. В печени было обнаружено пониженное 

накопление гликогена, в почках был выявлен некроз отдельных клеток, в поджелудочной железе 

были обнаружены околососудистые фиброзные уплотнения, размер и количество 

панкреатических островков было снижено [126]. Таким образом, через две недели после 

инъекции аллоксана животным можно детектировать структурные изменения, вызванные 

развитием сахарного диабета. 

В настоящих экспериментальных исследованиях развитие диабета было вызвано путем 

однократной инъекции дозы аллоксана экспериментальным животным после четырехчасового 

голодания. Для получения аллоксана 1 г мочевой кислоты (TCI Europe NV, Токио, Япония) 

постепенно добавляли к 2.5 мл азотной кислоты (Sinopharm Chemical Reagent Co. Ltd.), каждый 

раз тщательно перемешивая. Образовавшиеся кристаллы аллоксана отфильтровывали, после 

чего их растворяли в теплой дистиллированной воде в соотношении 1:1.5 (температура воды не 

выше 60°С). Теплый раствор отфильтровывали в чашку, затем смесь сушили с помощью фена. 

Процедуру с добавлением воды и сушкой смеси повторяли еще один раз. Полученные 

кристаллы аллоксана добавляли к физиологическому раствору в соотношении 85 мг аллоксана к 

2 мл физиологического раствора и вводили подкожно мышам с расчетом 212 мг/кг массы тела. 
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Уровень глюкозы в крови, взятой из хвостовой вены мышей, измеряли после голодания 

до инъекции аллоксана, на 4-й день после инъекции и в день эксперимента (на 11-й день после 

инъекции) с помощью глюкометра "Accu-Chek Active". Средние значения уровня свободной 

глюкозы в крови до введения аллоксана, на 4-й день после инъекции и в день эксперимента 

составляли 127±18, 276±105 и 322±120 мг/дл, соответственно. 

Так как аллоксан вызывает гипергликемию через 1-3 дня после инъекции [265], было 

получено достаточное увеличение уровня свободной глюкозы в крови на 4-й день после 

инъекции аллоксана. Предполагалось, что за 11 дней гипергликемия может привести к 

частичному видоизменению ткани, и фактически были получены изменения свойств ткани в 

диабетической группе животных по сравнению с контрольной группой. За этот период времени 

в используемой животной модели были реализованы преддиабетические условия. С 

диагностической точки зрения, особенно ценно обнаружить именно начальные изменения в 

тканях кожи, связанных с развитием диабета на ранней стадии с помощью оптических методов. 

 

3.1.3 Экспериментальная установка и метод измерения 

 

Измерения коллимированного пропускания образцов кожи выполнялись с 

использованием спектрометра USB4000-VIS-NIR (Ocean Optics, США). Образец закрепляли на 

пластиковую пластину с отверстием в середине пластины, помещали в кювету с раствором 

глюкозы, кювета располагалась между двумя оптическими волокнами (QP600-2-VIS-NIR, 

OceanOptics, США) с диаметром сердцевины 600 мкм с коллиматорами 74-UV (Ocean Optics, 

США). Галогенная лампа (HL-2000) использовалась в качестве источника излучения. Схема 

экспериментальной установки представлена на рисунке 1. Спектры коллимированного 

пропускания регистрировались каждые 15-60 секунд в течение 6-10 минут в спектральном 

диапазоне 500-900 нм, измерения проводились при комнатной температуре ~20°C. 

Для каждой концентрации раствора глюкозы были исследованы двадцать образцов кожи, 

десять из них были взяты от контрольной группы мышей, которым не вводился аллоксан, и 

десять образцов были взяты от мышей, больных сахарным диабетом. 

 

3.1.4 Измерение геометрических параметров нативной кожи при оптическом просветлении 

растворами глюкозы разной концентрации 

 

До помещения образцов нативной кожи (взятой у контрольной группы мышей) в 

растворы глюкозы производилось измерение веса образцов, а также запись изображений 

интактных образцов кожи на фотокамеру, затем образцы помещались в раствор на 20-50 секунд, 
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после чего вновь производились измерения и запись. Измерения продолжались в течение 15-20 

минут и проводились на 30 образцах кожи здоровых мышей под действием 30%-, 43%- и 56%-

раствора глюкозы, по 10 образцов для каждого раствора. Вес образцов кожи измерялся во время 

воздействия на них растворов глюкозы с использованием весов (PL203, Mettler Toledo, Китай) с 

точностью 1 мг. 

С помощью конфокального микроскопа (FV 1000, Olympus, Япония) измерялась толщина 

образцов кожи здоровых мышей во время воздействия на них растворов глюкозы. Образец кожи 

помещали на стеклянную подложку стороной эпидермиса и измеряли толщину интактного 

образца. После этого на образец наносили раствор глюкозы так, чтобы полностью покрыть его 

поверхность. 

Для вычисления площади образца его помещали на тест-объект со шкалой и 

фотографировали с помощью цифровой камеры. Площадь образца получали методом, 

описанным в пункте 2.1.3. На рисунке 14 представлены типичные изображения образца кожи на 

всех этапах обработки. 

 

    

а б в г 

Рисунок 14. Цифровое изображение образца кожи (а), разложенное на оттенки (б), 

обработанное медианным фильтром (в), результат цифровой обработки изображения (г). 

 

Коэффициент диффузии глюкозы в контрольной и диабетической коже вычислялся 

способом, описанным в п.п. 2.1.4 с учетом кинетики изменения толщины и площади образцов 

кожи мыши, а также вторым способом с использованием уравнений 27, 28, 31. 

Характеристическое время диффузии τ  и максимальное пропускание коллимированного света 

через образцы контрольной и диабетической кожи 0max TT  , помещенные в растворы глюкозы, 

были определены путем аппроксимации нормированной кинетики изменения 

коллимированного пропускания кожи  tT  на разных длинах волн, измеренного при оптическом 

просветлении раствором глюкозы, уравнением 5. 
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3.2 Результаты и обсуждение 

 

Измерения кинетики изменения толщины, площади и веса образцов кожи во время их 

иммерсии в растворах глюкозы (рис. 15) были использованы для более точной оценки 

коэффициента диффузии глюкозы в коже. Под действием глюкозы вес, толщина и площадь 

образцов кожи уменьшались. Наблюдается нелинейная зависимость изменения параметров от 

концентрации раствора глюкозы. При сравнении изменения параметров образцов под действием 

30%- и 56%-растворов глюкозы можно видеть, что 56%-раствор глюкозы приводит к более 

выраженной дегидратации и поперечному сжатию образцов кожи. Однако 43%-раствор глюкозы 

обеспечивает некоторую специфичность по своему действию на образец, вызывая менее 

сильное уменьшение толщины (меньшее поперечное сжатие) и веса (меньшую дегидратацию) 

образцов, но более сильное уменьшение площади образцов (большее продольное сжатие). 
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Рисунок 15. Кинетика изменения веса (а), толщины (б) площади (в) и объема (г) образцов 

недиабетической кожи под действием 30%-, 43%- и 56%- растворов глюкозы.  

 

В Таблице 17 представлены кинетические параметры дегидратации, степени 

поперечного и продольного сжатия, полученные в результате аппроксимации временных 
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зависимостей веса, толщины, площади и объема образцов недиабетической кожи с 

использованием уравнения 9. 

 

Таблица 17. Параметры дегидратации, полученной из кинетики изменения веса образцов 

контрольной кожи, степени «поперечного сжатия», полученной из кинетики изменения 

толщины образцов контрольной кожи, и степени «продольного сжатия», полученной из 

кинетики изменения площади образцов контрольной кожи 

Раствор 

глюкозы 

Дегидратация  

(Вес) 

Поперечное сжатие 

(Толщина) 

Продольное сжатие 

(Площадь) 

WAD  
w

Dτ , мин 
l

DA  
l

Dτ , мин 
S

DA  
S

Dτ , мин 

30% 0.23±0.01 4.51±0.61 0.27±0.01 2.75±0.21 0.07±0.04 12.20±12.00 

43% 0.16±0.01 5.86±1.10 0.16±0.01 3.10±0.42 0.17±0.01 6.80±1.40 

56% 0.27±0.02 2.91±0.87 0.37±0.01 4.28±0.40 0.09±0.01 7.20±0.20 

 

Для оценки эффективности оптического просветления образцов кожи контрольных и 

диабетических мышей, коэффициентов диффузии глюкозы в коже, коэффициентов 

проницаемости кожи для глюкозы, характеристического времени диффузии глюкозы в коже, 

максимального пропускания коллимированного света через образцы кожи использовались 

данные коллимированного пропускания контрольных и диабетических образцов кожи ex vivo, 

полученные во время иммерсии образцов в растворах глюкозы разной концентрации. 

Типичные спектры коллимированного пропускания трех контрольных и трех 

диабетических образцов кожи, погруженных в 30%-, 43%-, и 56%- растворы глюкозы 

представлены на рисунке 16 слева и справа, соответственно. Результаты количественных оценок 

и усреднений с учетом разницы в толщине для 60 исследуемых образцов представлены в 

таблицах ниже. Видно, что изначально образцы плохо пропускают свет. Как для здоровых, так и 

для диабетических образцов кожи коллимированное пропускание увеличивается с длиной 

волны в исследуемом спектральном диапазоне от 450 до 950 нм. Образцы кожи обескровлены, 

поэтому не наблюдается полоса поглощения гемоглобина, в основном на форму спектра 

пропускания оказывает влияние рассеяние света. Спектры показывают меньшее 

светопропускание в диапазоне более коротких длин волн, что можно объяснить более высоким 

рассеянием биоткани и снижением рассеяния и поглощения с увеличением длины волны [266]. 

Измеренные спектры были использованы для получения кинетики коллимированного 

пропускания образцов кожи (рис. 17). 
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Рисунок 16. Спектры коллимированного пропускания здоровых (а, в, д) и диабетических 

(б, г, е) образцов кожи во время их иммерсии в водных 30%- (а, б), 43%- (в, г), и 56%- (д, е) 

растворах глюкозы, измеренные в разные моменты времени. 

 

Типичные временные зависимости коллимированного пропускания шести образцов кожи 

(трех контрольных и трех диабетических), помещенных в 30%-, 43%- и 56%-раствор глюкозы, 

измеренных на разных длинах волн, представлены на рисунке 17. Для обоих типов кожи 
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коллимированное пропускание возрастает со временем (оптическое просветление кожи), т.е. 

затухание света в коже уменьшается. Коллимированное пропускание образцов кожи 

увеличивается за счет дегидратации ткани, вызванной осмотическими свойствами глюкозы, и 

согласования показателей преломления коллагеновых волокон и ВТЖ, вызванным диффузией 

глюкозы в межтканевое пространство [16, 28, 192-200, 211]. Коллимированное пропускание со 

временем достигает насыщения, указывающее на насыщение диффузионных процессов в 

системе и установление некоторого состояния равновесия между индуцированными потоками 

глюкозы и воды. Такое временное поведение оптических свойств с последующим насыщением 

хорошо соответствует ранее опубликованным данным [211], где взаимосвязь между 

просветляющей способностью, дегидратацией и толщиной образцов свиной кожи была 

исследована во время действия нескольких гиперосмотических ОПА. В целом кинетика 

коллимированного пропускания кожи аналогична тем, которые были получены ранее в главе 2, в 

различных работах [26, 33, 59, 60, 132, 218]. Данные, представленные на рисунках 16, 17 и в 

таблицах 17, 18, 19 дают информацию о различии эффективности оптического просветления и 

диффузионных свойств диабетической и контрольной кожи. Из приведенных графиков (рис. 16, 

17) видно, что насыщение оптического просветления образца диабетической кожи наступает 

после немного большего времени (5-6 минут) по сравнению с контрольной кожей (около 3 мин). 
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Рисунок 17. Кинетика коллимированного пропускания контрольных (а, в, д) и 

диабетических (б, г, е) образцов кожи во время их иммерсии в 30%- (а, б), 43%- (в, г), и 

56%- (д, е) растворах глюкозы, полученная на разных длинах волн 

 

Эффективность оптического просветления контрольной и диабетической кожи мыши 

была найдена двумя способами, с использованием уравнений 6 и 7. В таблице 18 представлены 
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значения эффективности оптического просветления контрольной и диабетической кожи мыши, 

полученные двумя способами. Графически зависимость эффективности ОП кожи контрольных 

и диабетических мышей представлена на рисунке 18 в виде гистограммы. 

 

Таблица 18. Эффективность оптического просветления контрольной и диабетической кожи 

мыши, полученная двумя способами 

Концентрация 

раствора 

глюкозы 
0

0max

T

TT 
 

0s

mins0s

μ

μμ 
 

Здоровая кожа 

30% 2.26±0 0.34±0 

43% 2.84±1.58 0.52±0.09 

56% 6.91±2.95 0.62±0.04 

Диабетическая кожа 

30% 4.82±1.86 0.42±0.06 

43% 4.46±1.73 0.51±0.05 

56% 9.07±3.80 0.53±0.12 
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Рисунок 18. Зависимость эффективности ОП образцов контрольной и диабетической кожи 

мыши от концентрации раствора глюкозы, полученная двумя способами, с использованием 

уравнений 6 (а) и 7 (б) 

 

Использование растворов с более высокой концентрацией глюкозы приводит к большему 

оптическому просветлению контрольной и диабетической кожи. Приведенные ниже (табл. 19) 

значения максимального пропускания кожи растут с увеличением концентрации раствора 
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глюкозы в обоих случаях. В данных исследованиях были получены более низкие начальные 

значения коллимированного пропускания диабетической кожи, по сравнению со здоровой кожей 

аналогичной толщины. Это соответствует результатам Kim и др. [9], где был показан рост 

рассеяния и диффузного отражения гликированного сухожилия человека. Таким образом, мы 

также подтвердили, что диабетическая ткань (кожа) является более светорассеивающей по 

сравнению с контрольной тканью. Разное отражение света от контрольной и диабетической 

кожи, вызванное гликированием белка также обсуждается в обзоре [15]. Изменение оптических 

свойств кожи было вызвано её структурной модификацией. Было показано, что гликирование 

приводит к потере осевой упаковки фибрилл коллагена I типа из-за скручивания и искажения 

матрицы аддуктами гликирования [9, 10, 267, 268]. Увеличение содержания воды в коже, 

обнаруженное у больных сахарным диабетом [269], также может быть причиной более сильного 

рассеяния света в диабетической коже. 

В Таблице 19 приведены усредненные экспериментальные данные, полученные для 

образцов диабетической и контрольной кожи: толщина образцов l до и после измерений 

коллимированного пропускания, коэффициенты диффузии глюкозы в коже, рассчитанные с 

использованием описанного выше комплексного (уравнения 11-35) Dcomp и простого (уравнения 

27, 28, 31) Dsimpl алгоритмов, соответственно; соответствующие коэффициенты проницаемости 

P и P1 кожи для глюкозы; значения времени диффузии глюкозы , и максимального пропускания 

света образцами кожи 0max TT  . 

 

Таблица 19. Коэффициенты диффузии глюкозы в коже мыши; соответствующие коэффициенты 

проницаемости, время диффузии; толщина образцов до и после иммерсии кожи в растворах 

глюкозы; максимальное пропускание образцов 

Раствор 

глюкозы 

Dcomp (см
2
/сек) / 

Pcomp (см/сек) 

Dsimpl (см
2
/сек) / 

Psimpl (см/сек) 
 (мин) 

l (см) 

(до/после) 
0max TT   

Здоровые мыши 

30% 
(2.87±110

-6
/ 

 (1.15±0.61)10
-4

 

(2.60±1.15)10
-6

/ 

(1.04±0.46)10
-4

 
1.99±1.36 

0.027±0.005/ 

0.023 ± 0.005 
0.130±0.047 

43% 
(2.70±2210

-6
/
 

(1.29±110
-4

 

(2.36±1.85)10
-6

/ 

(1.12±0.88)10
-4

 
1.88±0.96 

0.023±0.005/ 

0.019 ± 0.005 
0.336±0.109 

56% 
(1.40±010

-6
/ 

(8.24±510
-5

 

(1.26±0.86)10
-6

/ 

(7.41±510
-5

 
2.15±0.88 

0.019±0.005/ 

0.015 ± 0.005 
0.334±0.044 
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Диабетические мыши 

30% 
(1.06±010

-6
/ 

(5.43±210
-5 

(1.03±010
-6

/ 

(5.28±210
-5 

2.87±0.68 
0.021±0.005/ 

0.018 ± 0.005 
0.160±0.033 

43% 
(1.15±10

-6
/ 

(5.90±310
-5

 

(9.10±510
-7

/ 

(4.67±210
-5

 
2.98±1.88 

0.020±0.005/ 

0.019 ± 0.005 
0.210±0.032 

56% 
(1.02±10

-6
/ 

(6.58±210
-5

 

(8.83±410
-7

/ 

(5.70±210
-5

 
2.80±1.54 

0.017±0.005/ 

0.014 ± 0.005 
0.258±0.092 

 

На рисунке 19 представлены коэффициенты диффузии глюкозы в коже диабетических и 

контрольных мышей, рассчитанные с помощью комплексного и простого алгоритмов, в виде 

гистограммы. Нужно отметить, что комплексный алгоритм и более простой алгоритм дают 

близкие результаты и позволяют доказать гипотезу, что при сахарном диабете глюкоза 

диффундирует в коже медленнее (до 2.5 раз), чем в здоровой коже. Так как коэффициенты 

диффузии, полученные двумя способами, хорошо коррелируют между собой, «простая» 

технология вычисления коэффициента диффузии может использоваться в случае, когда 

необходима быстрая оценка коэффициентов диффузии или проницаемости. 
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Рисунок 19. Коэффициенты диффузии глюкозы в коже диабетических и контрольных 

мышей, рассчитанные с помощью комплексного и простого алгоритмов 

 

Из таблицы 19 и рисунка 19 видно, что меньшие значения коэффициента диффузии 

глюкозы и, соответственно, коэффициента проницаемости кожи для глюкозы были получены 

для диабетической кожи для каждой используемой концентрации раствора. Сильный разброс 

значений коэффициента диффузии в случае использования 43%-раствора глюкозы можно 
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объяснить индивидуальными особенностями кожи исследуемой группы мышей. Наиболее явное 

отличие скорости диффузии глюкозы в диабетической и контрольной коже получено при 

использовании 30%-раствора глюкозы. Более медленная диффузия глюкозы в диабетической 

коже, полученная в исследовании, может быть связана с модификацией структуры биотканей в 

диабетических условиях - изменением упаковки фибрилл, образованием сшивок у белков и 

изменением содержания свободной и связанной воды в коже. 

Коэффициент диффузии уменьшается с увеличением концентрации раствора глюкозы 

как в случае здоровой, так и в случае диабетической кожи, однако для здоровой кожи эта 

зависимость выражена более ярко. Зависимость коэффициента диффузии в коже от 

концентрации глюкозы в растворе указывает на причастность к этому потока воды, который 

должен быть различным для разных растворов в связи с соотношением между свободной и 

связанной водой в здоровой биоткани. Примерно в два раза более медленная диффузия глюкозы 

при концентрации раствора глюкозы 56% относительно 30%- и 43%-растворов может означать, 

что при данной концентрации может быть обеспечено равновесие водных потоков [59, 60] из 

кожи и из раствора внутрь кожи. Увеличение времени диффузии τ с ростом концентрации 

раствора может быть связано с общим содержанием воды в коже (~54-60%) [67-69, 70]. Особое 

соотношение свободной и связанной воды в коже также должно играть свою роль. Количество 

свободной/слабо-связанной воды в коже можно оценить как 38-44% [67-70], что сравнимо с 

содержанием воды в 56%-растворе глюкозы. В данном случае соотношения содержания воды в 

биоткани и в используемом растворе, вода не должна сильно перемещаться, а медленная 

диффузия может быть связана именно с молекулами глюкозы, так как молекулы воды 

диффундируют быстрее, чем глюкоза, их включение в диффузию должно быть небольшим. 

Для диабетической кожи видна более слабая зависимость коэффициента диффузии 

глюкозы от концентрации раствора, что может быть связано с большим количеством 

свободной/слабо-связанной воды в патологической коже и ее способностью превращаться из 

связанной/слабо-связанной в свободную в ответ на осмотическое давление, создаваемое 

применяемыми растворами глюкозы [64, 65]. Если содержание воды в коже увеличивается при 

диабете [269], то количество свободной воды может расти и приблизиться к содержанию воды в 

43%-растворе глюкозы, который показывает большее характеристическое время диффузии τ (см. 

таблицу 19). 

Увеличение концентрации раствора приводит к росту эффективности оптического 

просветления и снижению коэффициента диффузии глюкозы. Это говорит о том, что 

применение более концентрированных растворов глюкозы позволяет достигнуть более сильного 

оптического эффекта просветления, но оптическое просветление длится дольше, потому что 

процесс диффузии занимает больше времени из-за дополнительного воздействия глюкозы на 
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биоткань. В работе [204] также было получено более эффективное оптическое просветление 

склеры быка 45%-раствором глюкозы по сравнению с 30%-раствором глюкозы. 

Нелинейное поведение эффективности оптического просветления кожи и времени 

диффузии (таблицы 18 и 19) в зависимости от концентрации глюкозы можно также объяснить 

специфичной реакцией кожной ткани на растворы глюкозы разной концентрации по отношению 

к содержанию воды в коже. Oliveira и соавт. [59] показали нелинейную зависимость времени 

диффузии глюкозы в мышечной ткани от концентрации глюкозы в растворе. Частичный вклад в 

нелинейность этих параметров вносит поперечное и продольное сжатие биоткани, которые в 

разной степени выражены при использовании растворов глюкозы разных концентраций 

(таблица 17). 

Так как ткань кожи содержит большое количество воды, коэффициент диффузии глюкозы 

в коже следует сравнить с коэффициентом диффузии глюкозы в воде. При низкой концентрации 

глюкозы коэффициент диффузии глюкозы в воде составляет Dглюкоза/вода = 6.710
6

 см
2
/сек при 

температуре 25°С [270], что в несколько раз больше, чем измеренный коэффициент диффузии 

глюкозы в коже (таблица 19). Замедление диффузии глюкозы в коже является результатом 

взаимодействия глюкозы с компонентами биоткани (тканевым матриксом), которое, по-

видимому, сильнее выражено в диабетической коже. 

По сравнению с коэффициентом диффузии глюкозы в мышечной ткани, который был 

определен как 8.3610
–7 

см
2
/сек в работе [59] в случае использования 40%-раствора глюкозы, 

значения, полученные в этом исследовании при воздействии 43%-раствором глюкозы на кожу 

((2.70±2210
-6 

см
2
/сек), примерно в три раза больше. Это может быть вызвано меньшим 

содержанием воды в коже и ее многослойной структурой с градиентом концентрации воды 

между слоями кожи, а также специфичностью структуры мышечных клеток. Тем не менее, 

кинетика оптического просветления обоих типов тканей аналогична. 

 

3.3 Основные результаты исследований 

 

Представленные результаты показывают, что растворы глюкозы можно использовать для 

управления оптическими свойствами тканей кожи. При этом наблюдаются различия в реакции 

диабетической и здоровой кожи на растворы глюкозы. Было обнаружено, что оптическое 

просветление диабетической кожи более замедленно по сравнению со здоровой кожей. Значение 

коэффициента диффузии уменьшается с увеличением концентрации раствора как в случае 

диабетической, так и в случае здоровой кожи. 
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Подтверждено, что кинетика диффузии экзогенного агента в различных тканях, связана с 

участием воды ткани в процессе диффузии и зависит от соотношения между свободной/слабо-

связанной водой и водой, связанной с белком, в определенной ткани [59, 60, 70]. 

На ранней стадии развития патологии, оптические свойства кожи не столь 

чувствительны к гликированию, однако, можно видеть различие диффузионных свойств между 

здоровой и диабетической кожей. Предложенный способ измерения оптического пропускания 

кожи при диффузии глюкозы чувствителен к изменениям структурных свойств тканей; в 

качестве индикатора используется характеристическое время диффузии агента в ткань. 
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Глава 4. Исследование диффузии глицерина в нативной и диабетической 

коже и сердечной мышечной ткани ex vivo 

 

Целью работы является сравнительное исследование диффузионных свойств кожи и 

миокарда ex vivo крыс диабетической и контрольной групп путем определения коэффициентов 

диффузии глицерина в диабетической и недиабетической коже ex vivo. 

 

4.1 Материалы и методы 

 

В исследованиях использовались образцы кожи и сердечной мышечной ткани, взятые от 

белых беспородных лабораторных крыс самцов весом 500 г. Образцы кожи получали способом, 

описанным в главе 2. Образцы сердечной мышцы были получены с помощью скальпеля после 

предварительной заморозки сердца крысы. Перед проведением измерений образцы мышечной 

ткани промывались в физиологическом растворе для удаления крови из образцов. Всего было 

исследовано 40 образцов биотканей: по 20 образцов каждой биоткани, 10 из которых были 

взяты от диабетических крыс, а другие 10 – от контрольных крыс. 

Развитие сахарного диабета у крыс было вызвано путем однократной внутримышечной 

инъекции аллоксана (Acros Organic, Belgium), смешанного с физиологическим раствором, с 

расчетом 10 мг аллоксана на 100 г массы тела крысы. Средние значения уровня свободной 

глюкозы в крови, взятой из хвостовой вены, измеренные натощак с помощью глюкометра 

"Accu-Chek Performa" до введения аллоксана, на 7-й день после инъекции и в день 

эксперимента (на 15-й день после инъекции) составляли 128±18, 411±131 и 350±147 мг/дл, 

соответственно. Таким образом, уровень глюкозы в крови увеличился примерно в 3 раза, что 

характерно для заболевания сахарным диабетом. 

В качестве ОПА использовался водный 70%-раствор глицерина (n=1.427). 

Измерения спектров коллимированного пропускания проводились способом, описанным 

в главе 2. Толщину и вес образцов биотканий измеряли до и после оптического просветления. 

Вес образцов измерялся на электронных весах (SCIENTECH, SA210, USA) с точностью 1 мг. 

Толщина образцов измерялась микрометром с точностью 5 мкм. 

 

4.2 Результаты и обсуждение 

 

На рисунке 20 приведены типичные спектры коллимированного пропускания (а, в) и 

кинетика изменения коллимированного пропускания (б, г) образцов кожи крыс контрольной (а, 

б) и диабетической (в, г) групп во время оптического просветления 70%-раствором глицерина. 



86 

 

Коллимированное пропускание кожи увеличивается и затем достигает насыщения в обоих 

случаях. Однако при сравнении представленных графиков можно видеть, что для достижения 

приблизительно одинакового пропускания для диабетической кожи требуется больше времени. 
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Рисунок 20. Спектры коллимированного пропускания (а, в) и кинетика изменения 

коллимированного пропускания (б, г) образцов контрольной (а, б) и диабетической (в, г) кожи 

во время оптического просветления 70%-раствором глицерина. 

 

На рисунке 21 приведены типичные временные зависимости изменения коэффициента 

коллимированного пропускания образов контрольного и диабетического миокарда. Также как и 

в случае кожи, в обоих случаях имеет место рост коллимированного пропускания, но 

оптическое просветление здорового миокарда быстрее достигает насыщения (приблизительно 

за 20 мин иммерсии) по сравнению с диабетическим (более чем за 30 мин); пропускание 

достигает при этом приблизительно одинаковых значений на соответствующих длинах волн. На 

длинах волн 500 нм и 600 нм коэффициент пропускания имеет относительно низкие значения, 
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что вызвано поглощением света миоглобином, однако и на этих длинах волн также наблюдается 

рост пропускания образцов в следствие оптического просветления биоткани глицерином. 

На рисунке 22 представлены изображения образцов кожи и сердечной мышцы, 

полученные до (а, б) и после (в, г) оптического просветления в 70%-растворе глицерина. Таким 

образом, наглядно продемонстрирован результат оптического просветления исследуемых тканей 

- увеличение пропускания видимого света образцами. 
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Рисунок 21. Спектры коллимированного пропускания (а, в) и кинетика изменения 

коллимированного пропускания (а, б) образцов контрольной (а, б) и диабетической (в, 

г) сердечной мышцы во время оптического просветления 70%-раствором глицерина 
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Рисунок 22. Изображения образцов кожи и сердечной мышцы до (а, б) и после (в, г) 

оптического просветления в 70%-растворе глицерина 

 

В таблице 20 представлены средние значения толщины и веса образцов биотканей до (l0 

и W0) и после (l и W) оптического просветления, коэффициентов диффузии (D) глицерина в 

тканях и проницаемости (P) биотканей для глицерина, эффективности оптического 

просветления образцов на разных длинах волн для контрольных и диабетических образцов. 

Коэффициенты диффузии глицерина в коже и сердечной мышечной ткани были рассчитаны из 

анализа кинетики коллимированного пропускания образцов, помещенных в 70%-раствор 

глицерина, с использованием алгоритма, описанного в п.п. 2.1.4. Коэффициенты проницаемости 

кожной и сердечной мышечной ткани для глицерина были найдены с помощью уравнений 36 и 

37 соответственно. Степень оптического просветления кожи была получена с помощью 

формулы 7. 

 

 

Таблица 20. Средние значения толщины и веса образцов биотканей до и после оптического 

просветления, коэффициентов диффузии и проницаемости глицерина в биотканях, степени 

оптического просветления образцов на разных длинах волн, приведенные для контрольных (к) и 

диабетических (д) тканей. 

Ткань 
к/

д 
l0/ l,см 

W0/W, 

мг 
D, см

2
/сек P, см/сек 

OCeff 

(600 

нм) 

OCeff 

(700 

нм) 

OCeff 

(800 

нм) 

Кожа 

к 
0.053±0.011/ 

0.055±0.013 

271±68/ 

183±21 
(8.33±2.60)10

-7
 (1.68±0.88)10

-5
 

0.58± 

0.09 

0.56± 

0.04 

0.57± 

0.05 

д 
0.056±0.004/ 

0.057±0.007 

270±32/ 

203±73 
(6.77±2.11)10

-7
 (1.20±0.33)10

-5
 

0.60± 

0.07 

0.64± 

0.04 

0.65± 

0.06 
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Мио-

кард 

к 
0.068±0.011/ 

0.051±0.009 

210±37/ 

146±35 
(7.90±3.61)10

-7
 (1.18±0.61)10

-4
 

0.51± 

0.07 

0.59± 

0.06 

0.61± 

0.07 

д 
0.058±0.006/ 

0.047±0.007 

214±41/ 

153±36 
(5.14±2.10)10

-7
 (8.60±3.21)10

-5
 

0.53± 

0.02 

0.64± 

0.05 

0.66± 

0.06 

 

На рисунке 23 представлены значения коэффициентов диффузии глицерина в коже и 

миокарде крыс диабетической и контрольной групп в виде гистограммы. 
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Рисунок 23. Коэффициенты диффузии глицерина в коже и миокарде крыс диабетической и 

контрольной групп 

 

Измеренные коэффициенты диффузии и проницаемости принимают меньшие значения 

для образцов биологических тканей, взятых у крыс с модельным диабетом. Это наблюдается как 

для кожи так и сердечной мышцы. 

Снижение скорости диффузии глицерина в биоткани при сахарном диабете может быть 

связано со структурными изменениями биотканей - изменением упаковки фибрилл, 

образованием сшивок у белков и изменением содержания свободной и связанной воды в коже 

[3, 4, 6, 268]. Увеличение рассеяния и диффузного отражения гликированной ткани [9] может 

быть вызвано образованием сшивок между фибриллами, а также их переориентацией [9, 10, 

267, 268], и в то же время увеличением содержания воды в ткани [269], что в свою очередь 

приводит к изменению фактора упаковки рассеивателей. Такое ухудшение проницаемости ткани 

(вследствие формирования межфибриллярных сшивок) приводит к нарушению метаболизма, а, 

следовательно, к развитию более масштабных осложнений у больного сахарным диабетом, 

например возникновению отеков, которые могут привести к образованию гангрены. 
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Снижение веса и толщины образцов кожи и миокарда свидетельствует о дегидратации 

образцов, которая способствует их оптическому просветлению. Эффективность оптического 

просветления биотканей с использованием водного 70%-раствора глицерина 

продемонстрирована в таблице 20 в виде значений степени оптического просветления образцов 

на разных длинах волн. 

Сравнение полученных коэффициентов диффузии глицерина в миокарде с 

коэффициентами диффузии других ОПА в мышечной ткани показывает применимость 

используемого метода для оценки скорости диффузии ОПА в биологических тканях. Различия в 

скорости диффузии могут быть вызваны отличием физических свойств применяемых агентов и 

сердечной мышечной ткани, а также используемого способа измерения скорости диффузии 

агента. Коэффициент диффузии глюкозы в абдоминальной мышечной ткани быка in vitro был 

получен с помощью ОКТ равным (2.98±0.94)10
-6 

см
2
/сек, причем толщина образцов в этом 

случае увеличилась [259]. При исследовании оптического просветления скелетной мышечной 

ткани водным 60%-раствором этиленгликоля был получен коэффициент диффузии воды в 

мышце Dводы=3.12×10
-6

 см
2
/сек [96]. При использовании в качестве ОПА водного 54%-раствора 

глюкозы коэффициент диффузии воды в мышце равен Dводы=3.22×10
-6

 см
2
/сек [96]. 

Проницаемость кожи для глицерина при использовании 70%-раствора глицерина 

((1.68±0.88)10
-5 

см/сек) на порядок выше полученной в in vivo исследованиях на коже человека 

(1.67±0.04)10
−6

 см/сек [172]. Причиной могут являться большая осмотичность 70%-раствора 

глицерина и разные условия проведения исследований (in vivo и ex vivo). 

 

4.3 Основные результаты исследований 

 

Поведение коллимированного пропускания образцов биотканей, взятых у животных 

контрольной и диабетической группы, при оптическом просветлении 70%-раствором глицерин 

схоже: сначала происходит рост пропускания света образцами, после чего рост замедляется и 

затем завершается. Таким образом, впервые обнаружена корреляция в поведении оптического 

просветления и диффузии молекул глицерина для миокарда и кожи крысы, что открывает 

возможность разработки метода тестирования состояния миокарда по состоянию кожи в 

процессе развития диабета и его лечения. 

В случае диабетической кожи, в отличае от контрольной, рост пропускания происходит 

гораздо медленнее, хотя достигает приблизительно одинаковых значений на соответствующих 

длинах волн. 
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Для достижения приблизительно одних и тех же значений пропускания для 

диабетического образца миокарда требуется примерно в два раза больше времени, чем для 

образца, взятого у крысы, не больной диабетом. 

Соответственно, скорость диффузии глицерина в диабетической коже и миокарде 

меньше, чем в соответствующих биотканях, полученных от животных, не имеющих сахарного 

диабета. 
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Глава 5. Исследование диффузии гиперосмотических химических агентов в 

коже in vivo 

 

Целью данной работы являлось исследование кинетики иммерсионного просветления 

кожи человека in vivo с помощью различных оптических просветляющих агентов и определение 

коэффициентов диффузии агентов в коже. 

 

5.1 Материалы и методы 

 

5.1.1 Оптические просветляющие агенты 

  

В качестве иммерсионных агентов в исследованиях использовались двух- и 

многокомпонентные растворы, представленные в таблице 21. Показатели преломления 

растворов измерялись на длине волны 589 нм на рефрактометре Аббе ИРФ-454Б2М (ЛОМО, 

Россия). Уровень pH растворов измерялся с помощью pH-метра-милливольтметра pH-410 

(«НПО Аквилон», г. Подольск, Россия) с погрешностью прибора ±0.05, а также с помощью 

индикаторной бумаги («Реахим», Россия). В таблице 21 приведены значения показателя 

преломления n на длине волны 589 нм, плотности ρ, вязкости η, осмолярности Osm, 

молекулярной массы Mr и pH для ОПА, используемых в исследованиях. 

 

Таблица 21. Значения показателей преломления, плотности, вязкости, осмолярности, pH ОПА 

ОПА n 
ρ, 

г/мл 

η, 

сП 

Осм, 

осмоль/л 

Mr, 

Да 
pH 

Водный 40%-раствор глюкозы 1.391  

63 

(60 ºС) 

[276] 

2.22 

(см. 

главу 2) 

198 

[231] 
3 

Раствор фруктозы (50%) в воде 

(20%) и спирте (30%) 
1.408     7 

Водный 60%-раствор глицерина 1.414 

1.15 

(20ºС) 

[230] 

11 (20ºС) 

[230, 231] 
12.48 

92 

[231] 
4 

Раствор глицерина (50%) в воде 

(40%) и ДМСО (10%) 
1.416     6 

Омнипак
®
 (300 мг йода/мл) 1.438  12 (20ºС) 0.47  7 
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5.1.2 Экспериментальная установка и метод измерения 

 

Измерения проводились с помощью оптического когерентного томографа Spectral Radar 

OCT System OCP930SR 022 (Thorlabs Inc., США) на длине волны 930 нм. Ширина спектральной 

полосы составляла 100 нм, выходная мощность – 2 мВт, оптическая глубина сканирования – 1.6 

мм, разрешение системы по глубине - 6.2 мкм. 

Измерения проводились на участке кожи с внутренней стороны предплечья (рис. 24). 

Запись сканов с исследуемой области проводилась до воздействия иммерсионных агентов, затем 

каждые 5 минут во время действия агентов, процедура записи повторялась в течение 50 минут. 

В измерениях участвовало 40 добровольцев, возраст которых составлял 19-21 год. 

 

 

а 

 

б 

Рисунок 24. а) кювета с иммерсионной жидкостью на исследуемой области, б) запись 

скана с исследуемой области 

 

5.2 Метод определения коэффициентов диффузии гиперосмотических химических агентов 

в биологических тканях in vivo 

 

Аналогично способу, описанному в п. 2.1.4, коэффициент диффузии иммерсионной 

жидкости в коже in vivo восстанавливается по кинетике изменения коэффициента ослабления 

света в исследуемой области при воздействии на ее поверхность ОПА, путем минимизации 

целевой функции [16, 254, 255]: 

      
2

1

exp,



tN

i

iti

teor

t ttDDf       (36) 

где  i
teor

t tD,  – рассчитанный коэффициент ослабления света в коже при заданном значении D 

в момент времени t, сек,  it texp  – экспериментально измеренный коэффициент ослабления 

света в коже в момент времени t, сек, tN  – количество экспериментальных точек кинетики 

изменения коэффициент ослабления света в коже. 
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Экспериментально полученный коэффициент ослабления света exp

t  в коже в момент 

времени t определяется путем аппроксимации зависимости интенсивности света I(z) от глубины 

исследуемой области z А-скана, записанного в момент времени t, уравнением [271]: 

0

exp

D )exp( (z) yzAI t   .     (37) 

Теоретически коэффициент ослабления определяется с использованием модели кожи, 

представленной в п. 2.1.4, однако в данном случае граничные условия для полубесконечной 

среды при решении уравнения диффузии будут иметь вид:   0,0 CtС   и   0,  tС , а кинетика 

изменения концентрации ОПА в коже будет определяться уравнением [16, 254]: 

 DtxerfCtx 2/(1) ,C( 0  ,     (38) 

где  

z

dqqzerf
0

2 )exp(
2

)(


. 

Оптическая глубина когерентного зондирования (далее «глубина зондирования») ∆z= z1-

z2 определяется из координат, при переходе между которыми интенсивность сигнала изменяется 

в e раз. 

Эффективность просветления оценивалась с использованием уравнения 7 и 

экспериментально полученных коэффициентов ослабления света в коже. 

В случае многокомпонентных растворов вместо коэффициента диффузии определялась 

скорость оптического просветления кожи, так как в используемом алгоритме определяется 

средняя скорость обменного потока ОПА в биоткань и воды из биоткани. Скорость оптического 

просветления кожи в данном случае определяется характеристическим временем диффузии 

агента в коже, которое получали с помощью уравнения 5, где вместо кинетики изменения 

коллимированного пропускания использовали кинетику изменения коэффициента ослабления 

света в коже. 

 

5.3  Результаты и обсуждение 

 

На рисунке 25 представлены типичные ОКТ-изображения исследуемых участков кожи до 

воздействия просветляющих агентов, через 5 и 50 минут после нанесения просветляющего 

агента и соответствующие зависимости коэффициента ослабления света от времени 

просветления кожи. 

Полученные временные зависимости коэффициента ослабления света в коже человека in 

vivo при оптическом просветлении иммерсионными агентами использовались для оценки 

коэффициентов диффузии и скорости оптического просветления иммерсионных агентов в коже 

(таблица 22) и эффективности оптического просветления кожи (таблица 23). 
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ОКТ изображения кожи  Зависимость коэффициента 

ослабления от времени 

просветления кожи 
Интактная 

кожа 

После 5 минут 

воздействия 

После 50 минут 

воздействия 

Водный 40%-раствор глюкозы 
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Водный 60%-раствор глицерина 
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Раствор глицерина (50%) в воде (40%) и ДМСО (10%) 
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«Омнипак» (300 мг йода/мл) 
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Рисунок 25. ОКТ-изображения интактной кожи, кожи после 5 и 50 минут воздействия 

просветляющих агентов и соответствующие графики зависимости коэффициента ослабления 

света от времени просветления кожи 
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Таблица 22. Эффективность и скорость оптического просветления кожи человека in vivo 

(коэффициент диффузии ОПА в коже), увеличение глубины зондирования кожи через 5 и 50 

мин после начала ОП (0 мин) 

Иммерсионный агент 

Эффективность 

просветления 

(через 50 мин), % 

Коэффициент 

диффузии, 

см
2
/сек 

Увеличение глубины 

зондирования кожи 

через  

5 мин 

через 

50мин 

Водный 40%-раствор 

глюкозы 
27±11 (6.69±7.17)10

−7
 в 2 раза в 3.14 раз 

Водный 60%-раствор 

глицерина 
32±08 (1.46±1.14)10

−7
 в 1.2 раза в 1.3 раз 

Омнипак
®
 (йогексол) 36±13 (1.06±0.56)10

−7
 в 1.5 раза в 3 раз 

 

Таблица 23. Эффективность и скорость оптического просветления кожи человека in vivo, 

увеличение глубины зондирования кожи через 5 и 50 мин после начала ОП (0 мин) 

Иммерсионный агент 

Эффективность 

просветления 

(через 50 мин), % 

Скорость 

оптического 

просветления, 

мин 

Увеличение глубины 

зондирования кожи 

через 

5 мин 

через 50 

мин 

Раствор фруктозы (50%) в 

воде (20%) и спирте (30%) 
41±16 7±2 в 1.6 раза в 1.2 раз 

Раствор глицерина (50%) в 

воде (40%) и ДМСО (10%) 
39±14 7±3 в 2 раза в 1.5 раз 

 

Из рисунка 24 видно, что после нанесения иммерсионных жидкостей на кожу глубина 

проникновения зондирующего излучения существенно увеличивается, что объясняется 

снижением рассеяния света в верхних слоях кожи. В таблицах 22 и 23 можно видеть, что при 

нанесении всех агентов глубина зондирования увеличивается. 

В работах [222] и [164] было получено увеличение глубины зондирования кожи человека 

ex vivo и in vivo при применении дегидратированного глицерина и смеси пропиленгликоля и 

полиэтиленгликоля в 2 и 1.2 раза, соответственно [201]. 

На приведенных графиках коэффициент ослабления света снижается после нанесения 

каждого из использованных оптических просветляющих агентов, что подтверждает снижение 

рассеяния света в коже. Снижение рассеяния вызвано выравниванием показателей преломления 

рассеивателей кожи (коллагеновых, эластиновых волокон и клеточных компонентов) и 
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окружающей их внутритканевой жидкости вследствие диффузии в кожу иммерсионных агентов 

и частичной дегидратацией ткани за счет осмотических явлений. 

В каждом случае эффективность и скорость снижения коэффициента ослабления света 

разная, что связано с различиями в физическо-химических свойствах агентов. Наиболее 

эффективное оптическое просветление наблюдалось при применении водно-спиртового 

раствора фруктозы, в то время как самую высокую скорость диффузии имеет глюкоза. Наиболее 

высокая эффективность раствора фруктозы скорее всего связана с присутствием в растворе 

спирта, который усиливает проницаемость кожи за счет нарушения поверхностного липидного 

слоя кожи. 

Сравнение эффективности оптического просветления кожи помощью водного раствора 

глицерина с добавлением ДМСО показывает, что при добавлении ДМСО в раствор глицерина 

увеличивается как эффективность просветления, так и скорость диффузии агента в коже при 

том условии, что показатели преломления водного раствора глицерина и раствора глицерина в 

воде и ДМСО практически одинаковы. Большая эффективность водного раствора глицерина при 

добавлении ДМСО объясняется тем, что ДМСО эффективно разрушает липидный слой 

эпидермиса кожи и обеспечивает доступ иммерсионного агента в дерму. 

Наименьшая эффективность просветления, вызванная водными растворами глюкозы и 

глицерина может быть связана с низким относительно внутритканевой жидкости кожи уровня 

pH растворов. Это может быть причиной притока воды из соседних областей ткани, а, 

следовательно, завершения процесса просветления. Также можно связать меньшую 

эффективность раствора глюкозы с самым низким показателем преломления раствора, который 

больше всех остальных отличается от показателя преломления коллагена кожи. 

Коэффициент диффузии глюкозы в коже человека iv vivo после инъекции 40%-раствора 

глюкозы был получен в работе [273] равным (2.56±0.13)10
−6

 см
2
/сек. При сравнении этого 

значения с результатом, полученным в настоящей работе нужно учитывать разные способы 

применения агента и проведения измерений. 

 

5.4 Основные результаты исследований 

 

В результате проведенных исследований были получены временные зависимости 

коэффициентов ослабления света и рассчитаны коэффициенты диффузии иммерсионных 

агентов в коже человека in vivo. 

Все используемые химические агенты, а именно водный 40%-раствор глюкозы, раствор 

фруктозы (50%) в воде (20%) и спирте (30%), водный 60%-раствор глицерина, раствор 

глицерина (50%) в воде (40%) и ДМСО (10%), «Омнипак» (300 мг йода/мл) показали эффект 
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оптического просветления, чем подтвердили возможность их применения в качестве оптических 

просветляющих агентов. 
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Заключение и основные результаты 

 

В ходе работы было показано, что оптическими свойствами сердечной мышцы 

(миокарда) можно управлять с помощью применения 40%-раствора глюкозы, 60%-раствора 

глицерина. Впервые были определены коэффициенты диффузии глюкозы и глицерина в 

миокарде in vitro. Было показано, что оптическими свойствами кожи можно управлять с 

помощью применения 30%-, 40%, 43%-, 56%-раствора глюкозы, 70%-раствора глицерина, ПЭГ-

300, ПЭГ-400, «Омнипака» (йогексола). Были определены коэффициенты диффузии данных 

химических агентов в коже крыс ex vivo. 

Были измерены зависимости веса, толщины, площади, объема, коллимированного 

пропускания образцов миокарда свиньи in vitro во время их иммерсии в водном 60%-растворе 

глицерина и 40%-растворе глюкозы, образцов кожи крысы ex vivo во время их иммерсии в 40%-

растворе глюкозы, ПЭГ-300 и ПЭГ-400. 

Были измерены спектры коллимированного пропускания кожи во время иммерсии в 

«Омнипаке» (300 мг йода/мл). Из анализа кинетики изменения измеренных величин были 

оценены степень дегидратации, сжатия и набухания миокарда и кожи, время диффузии агентов 

в исследуемых биотканях, эффективность оптического просветления образцов биотканей, 

коэффициенты диффузии ОПА в биотканях, коэффициенты проницаемости исследуемых 

биологических тканей для ОПА. Были получены степень оптического просветления и 

коэффициент диффузии йогексола («Омнипак») в коже. 

Показано, что 40%-раствор глюкозы и 60%-раствор глицерина вызывают набухание 

биотканей в отличие от ПЭГ-300 и ПЭГ-400 которые не вызывают набухания при достаточно 

длительном воздействии. 

Установлено, что оптическое просветление диабетической кожи и миокарда замедленно 

по сравнению со здоровой кожей, измеренные коэффициенты диффузии глюкозы меньше в 

диабетической коже, чем в здоровой. 

Получено, что значение коэффициента диффузии уменьшается с увеличением 

концентрации раствора глюкозы как в случае диабетической, так и в случае здоровой кожи. 

Обнаружена корреляция в поведении оптического просветления и диффузии молекул 

глицерина для миокарда и кожи крысы, что открывает возможность разработки метода 

тестирования состояния миокарда по состоянию кожи в процессе развития диабета и его 

лечения. 

Показано, что скорость диффузии глицерина в диабетической коже и миокарде меньше, 

чем в соответствующих биотканях, полученных от животных контрольной группы. 
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В результате исследований, проведенных на оптическом когерентном томографе, были 

получены временные зависимости коэффициентов ослабления света и рассчитаны 

коэффициенты диффузии иммерсионных агентов в коже человека in vivo. Все используемые 

двух- и многокомпонентные химические агенты, а именно водный 40%-раствор глюкозы, 

раствор фруктозы (50%) в воде (20%) и спирте (30%), водный 60%-раствор глицерина, раствор 

глицерина (50%) в воде (40%) и ДМСО (10%) показали эффект оптического просветления, чем 

подтвердили возможность их применения в качестве оптических просветляющих агентов. 
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